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Résumé
Le sang est une suspension concentrée (45 % en volume) de cellules déformables,
les globules rouges, dans un liquide newtonien, le plasma. Dans la microcirculation,
i.e. le sous-ensemble du système de circulation sanguine où s’effectuent les échanges de
matière entre le sang et les tissus, les diamètres des vaisseaux sont inférieurs à 100 µm,
ce qui est proche de la taille d’un globule rouge (≈ 10 µm). En conséquence, les effets
dynamiques liés à la présence de ces cellules induisent des comportements rhéologiques
complexes, qui jouent un rôle important dans le transport de l’oxygène vers les tissus. En
particulier, aux bifurcations microvasculaires divergentes, les débits de globules rouges
et de plasma peuvent se répartir de façon non proportionnelle entre les deux branches
filles. La fraction volumique de globules rouges (hématocrite) dans l’une des branches
filles est alors plus élevée que celle de la branche d’entrée, et la fraction volumique
dans l’autre branche y est plus faible. Cet effet, connu sous le nom d’effet de séparation
de phase, induit une très grande hétérogénéité de l’hématocrite d’un vaisseau à l’autre
dans la microcirculation. Il induit également un couplage entre l’architecture du réseau
microvasculaire et la dynamique de l’écoulement sanguin dans ce réseau.
L’objectif de ce travail de thèse est d’étudier finement l’effet de séparation de phase in
vitro, dans un régime représentatif des conditions physiologiques, au moyen de dispositifs
microfluidiques modélisant les bifurcations microvasculaires et de suspensions de globules
rouges. Dans ce but, un dispositif expérimental microfluidique a d’abord été élaboré.
Puis, les aspects métrologiques spécifiques aux suspensions concentrées ont été abordés
afin de quantifier les paramètres de l’écoulement. En particulier, la technique de dual-slit
a été comprise et optimisée, assurant une mesure précise de profils de vitesse de globules
rouges en microcanaux. Des métrologies spécifiques à nos conditions expérimentales ont
également été mises en place pour déterminer l’hématocrite. Ces techniques ont été
validées par vérification du principe de conservation de la masse entre les trois branches
d’une bifurcation, et elles nous ont permis de caractériser les écoulements de globules
rouges dans des micro-canaux de différentes tailles (10 à 100 µm) pour de larges gammes
de débits et de concentrations. Enfin, l’écoulement de suspensions de globules rouges
a été étudié au niveau de micro-bifurcations, dans l’objectif de caractériser l’effet de
séparation de phase pour des tailles de canaux et des gammes d’hématocrites qui n’ont
pas été étudiés auparavant en conditions d’écoulement maîtrisées.
Mots clés : microcirculation, dual-slit, vélocimétrie, microfluidique, séparation de phase.
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Abstract
Blood is a concentrated suspension (45% by volume) of deformable red blood cells,
flowing in a Newtonian fluid called plasma. The microcirculation is the part of the blood
circulation system where the exchanges of material (e.g. nutrients, oxygen) between the
blood and tissues take place. The microvessels are characterized by diameters less than
100 microns, which is similar in size to the size of a red blood cell (≈ 10 microns). As a
result, the presence of these cells considerably influences the dynamics of microvascular
flows and induces complex rheological behaviors. In particular, at diverging microvas-
cular bifurcations, red blood cells and plasma may be nonproportionally distributed
between two daughter vessels : one gets a higher red blood cell volume fraction (hema-
tocrit) than the feeding vessel, while the other gets a lower one. This effect, known as
the phase separation effect, causes a tremendous heterogeneity of the hematocrit among
vessels in microvascular networks and induces a coupling between the microvascular
architecture and the blood flow dynamics.
The aim of this thesis is to investigate the phase separation effect in vitro, in phy-
siological conditions, using red blood cell suspensions and microfluidic devices modeling
microvascular bifurcations. For this purpose, a microfluidic experimental device was first
developed. Then the metrological aspects specific to concentrated suspensions were ad-
dressed in order to quantify all the flow parameters. In particular, the dual-slit technique
has been understood and optimized, ensuring accurate measurement of velocity profiles
of red blood cells in microchannels. Measurement methods for our experimental condi-
tions were also implemented to determine the hematocrit. All these techniques have
been validated by verification of the principle of mass conservation between the three
branches of a bifurcation. They allowed us to characterize the flow of red blood cells in
microchannels of different sizes (10 to 100 microns) and for wide ranges of flow rates
and concentrations. Finally, the flow of red blood cell suspensions was investigated at
micro-bifurcations, with the aim of characterizing the phase separation effect for channel
sizes and hematocrit ranges never studied in controlled flow conditions.
Keywords : microcirculation, dual-slit, velocimetry, microfluidic, phase separation.
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Introduction
Ce travail de thèse a été effectué au sein du Groupe d’Étude sur les Milieux Poreux
(GEMP) de l’Institut de Mécanique des Fluides de Toulouse (IMFT), il s’intègre dans
le thème de la biomécanique des milieux hétérogènes. Parmi ces milieux vivants hétéro-
gènes, on peut citer : le système nerveux central (partie du système nerveux composé de
neurones, de cellules et d’un réseau de vaisseaux sanguins), le système ostéo-articulaire
(ensemble complexe d’os et d’articulations assurant la structure corporelle et la mobi-
lité), ou encore la microcirculation sanguine (réseau de petits vaisseaux sanguins où ont
lieu les échanges de matière avec les tissus environnants).
Cette thèse s’inscrit plus particulièrement dans une problématique d’étude des écou-
lements sanguins dans la microcirculation cérébrale, qui a des implications dans diverses
pathologies impactant l’architecture microvasculaire (hypertension, diabète, Alzheimer,
cancer, ...) et en imagerie fonctionnelle cérébrale. Chez les mammifères, le système cardio-
vasculaire est constitué d’une pompe, le cœur, qui doit maintenir la pression nécessaire à
la circulation sanguine, d’un réseau de vaisseaux assurant le transport du sang jusqu’aux
organes, constituant la macrocirculation, et d’un réseau de petits vaisseaux sanguins où
ont lieu les échanges avec les tissus, formant la microcirculation. Le sang situé au niveau
du cœur droit est expulsé vers les poumons où il se charge en oxygène (circulation pul-
monaire), puis il est ramené au cœur gauche par le système veineux pulmonaire. A ce
niveau, il est envoyé vers les tissus pour les approvisionner (circulation systémique). Les
principaux rôles du système cardiovasculaire sont : l’échange de matière avec l’environ-
nement (respiration, digestion, ...), le transport de matière entre les différentes parties
du corps (nutriments, déchets, hormones), le transport de chaleur, et le transport de cel-
lules (mécanismes de défense, de régulation). Les plus gros vaisseaux, i.e. les artères et
les veines, assurent le transport du sang jusqu’aux plus petits vaisseaux, les capillaires,
où ont lieu les échanges.
La frontière entre macro- et microcirculation n’a pas de définition précise, mais les
microvaisseaux se caractérisent généralement par des diamètres inférieurs à 150 µm. Les
vaisseaux capillaires ont eux un diamètre inférieur à 10 µm. Le sang est composé essen-
tiellement de globules rouges, des cellules déformables occupant 45% du volume du sang,
circulant dans un liquide newtonien, le plasma. Dans la microcirculation, la dimension
des vaisseaux sanguins est comparable à la taille d’un globule rouge. Par conséquent,
la dynamique des écoulements sanguins est particulière à cette échelle. Des effets dy-
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namiques non linéaires liés à la présence des globules rouges dans ces petits vaisseaux
jouent un rôle important dans le transport de l’oxygène vers les organes. Notamment,
l’effet de séparation de phase aux niveaux de bifurcations microvasculaires contribue à
rendre la fraction volumique de globules rouges (hématocrite) extrêmement hétérogène
d’un vaisseau à l’autre, typiquement entre 0% et 80%. En effet, les globules rouges et le
plasma peuvent se répartir inégalement entre les deux branches filles d’une bifurcation
microvasculaire, l’une d’elles recevant un hématocrite plus élevé que celui de la branche
mère et l’autre un hématocrite plus faible. Cet effet induit une grande hétérogénéité
des vitesses et des hématocrites dans un réseau microvasculaire. La compréhension et la
quantification de l’effet de séparation de phase reste un problème ouvert. Son évaluation
est notamment requise pour la simulation d’écoulements sanguins à l’échelle du réseau
microvasculaire. L’objectif de cette thèse est d’étudier finement ce phénomène in vi-
tro, dans un régime représentatif des conditions physiologiques, régime qui est rarement
étudié en conditions d’écoulement maîtrisées.
La thèse s’est déroulée comme suit : un dispositif expérimental microfluidique a été
mis au point pour l’étude d’écoulements de suspensions de globules rouges. Les aspects
métrologiques spécifiques aux suspensions concentrées ont d’abord été abordés dans l’ob-
jectif d’une quantification in situ des paramètres de l’écoulement (champs des vitesses et
des concentrations, débit). Puis, une étude paramétrique in vitro de l’effet de séparation
de phase a été réalisée.
Le présent document est organisé en cinq chapitres. Le premier est consacré à la
microcirculation sanguine. Nous introduisons les connaissances actuelles sur sa structure,
ses fonctions, ses méthodes d’exploration, afin de comprendre pourquoi et par quels
moyens nous étudions l’effet de séparation de phase in vitro. Le second chapitre décrit
le dispositif expérimental mis en place à cette fin. Le chapitre trois détaille les méthodes
développées pour mesurer les vitesses, les débits, et les concentrations dans nos micro-
canaux. Nous nous intéressons particulièrement à l’optimisation et à la validation de la
technique de dual-slit pour la mesure de profils de vitesse de globules rouges. Les résultats
et validations de ces techniques sont présentés dans le chapitre quatre. Enfin, le chapitre
cinq est consacré à l’effet de séparation de phase aux niveau de micro-bifurcations. Nous
introduisons ce chapitre par une revue des travaux sur l’effet de séparation de phase.
Pour finir, les résultats de l’étude de cet effet in vitro sont présentés et commentés.
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Chapitre 1
Introduction à la microcirculation
La microcirculation, en opposition à la macrocirculation, fait généralement référence
aux vaisseaux dont le diamètre est inférieur à 150 µm. La microcirculation comprend
tous les types de petits vaisseaux : les artérioles qui naissent d’une artère (vaisseau qui
conduit le sang du cœur aux tissus) pour la relier aux capillaires (les plus fins et plus
petits vaisseaux), et les veinules, de petites veines qui ramènent le sang vers le cœur,
voir figure 1.0.1. Ces vaisseaux ont pour fonction principale le transport et l’échange de
matière. L’eau et les solutés (dont l’oxygène) sont amenés aux capillaires par le sang
et échangés avec le tissus environnant à travers la paroi des vaisseaux. Cette fonction
de transport est très dépendante de l’architecture microvasculaire et de la dynamique
des écoulements sanguins. La deuxième fonction principale de la microcirculation est la
régulation de ces échanges. L’étude de la microcirculation passe par la connaissance et la
compréhension de son anatomie, par l’étude de l’hémodynamique (i.e. la dynamique du
sang) et des mécanismes de régulation. Nous proposons dans ce chapitre une présentation
des connaissances actuelles sur la microcirculation : nous décrivons tout d’abord sa
structure et sa fonction de transport, puis ses méthodes d’exploration à l’échelle d’un
vaisseau. Pour conclure, nous introduisons les objectifs de la présente thèse et les moyens
envisagés pour les atteindre.
1.1 La microcirculation : structure et transport
1.1.1 Le sang
Le sang est composé de cellules, les éléments figurés, circulant dans un liquide appelé
le plasma. Les éléments figurés constituent en moyenne 45% du sang (en volume).
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Figure 1.0.1: Schéma de la circulation sanguine, les légendes en vert correspondent aux
vaisseaux de la macrocirculation, celles en rouge aux vaisseaux de la microcirculation.
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Figure 1.1.1: Globule rouge humain vue par microscopie à force atomique, d’après
Touhami et al. (2002).
1.1.1.1 Les éléments figurés du sang
– Les globules rouges (appelés aussi hématies ou érythrocytes) sont des disques bi-
concaves de 6 à 8 µm de diamètre, et de 1 à 3 µm d’épaisseur (Touhami et al.,
2002, voir figure 1.1.1). Ils ne contiennent ni noyau, ni organite. La membrane vis-
coélastique des globules rouges enveloppe une solution d’hémoglobine qui permet de
transporter l’oxygène, le fer, ou encore le dioxyde de carbone. Les globules rouges
amènent l’oxygène des poumons aux tissus, où ils récupèrent une partie du dioxyde
de carbone pour le ramener vers les poumons et l’évacuer, le reste de dioxyde de car-
bone est transporté sous forme dissoute ou d’ions bicarbonates. Les globules rouges
sont très déformables. Ils peuvent ainsi circuler dans des capillaires de moins de 8
µm de diamètre. L’hématocrite moyen, i.e. le pourcentage de volume occupé par les
globules rouges circulant dans un volume donné de sang, est de 45 % chez l’Homme.
– Les globules blancs, ou leucocytes, représentent un ensemble de cellules impliquées
dans la réponse immunitaire. En conditions normales, ils représentent 0,1% du vo-
lume sanguin.
– Les plaquettes, ou thrombocytes, interviennent dans le phénomène de coagulation
sanguine. Ce ne sont pas des cellules complètes, mais des petits fragments de cellules,
constituant 0,4% du volume sanguin.
1.1.1.2 Le plasma
Le reste du sang est composé de plasma, un fluide newtonien constitué à plus de 90%
d’eau, et d’une grande variété de solutés. On y trouve des solutés minéraux (oligoéléments
et ions dissous), les gaz respiratoires (O2 et CO2), et des solutés organiques (nutriments,
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déchets métaboliques, hormones, protéines plasmatiques), d’après Campbell and Reece
(2004).
La concentration totale en ions dans le plasma, et la présence de certaines protéines
plasmatiques, comme l’albumine, sont des facteurs importants pour le maintien de l’équi-
libre osmotique du sang, c’est-à-dire pour le maintien de l’équilibre de concentration en
ions de part et d’autre des membranes des éléments figurés. L’albumine est la protéine
présente en plus grande quantité dans le plasma (environ 60% des protéines plasma-
tiques), comme certains ions et d’autres protéines, elle a également un effet tampon et
contribue à maintenir le pH sanguin entre 7,35 et 7,45. Les ions sont aussi nécessaires
à l’excitabilité des membranes et à l’activité de certaines enzymes. Les protéines plas-
matiques peuvent avoir d’autres fonctions essentielles pour l’organisme : transport de
molécules, immunité, rôle dans la coagulation sanguine.
1.1.1.3 Agrégation et sédimentation des globules rouges
Les globules rouges peuvent former des agrégats sous formes de rouleaux, comme on
peut le voir sur la figure 1.1.2, ou sous forme de structures tridimensionnelles et com-
plexes. L’agrégation erythrocytaire est un phénomène physiologique et réversible. Elle
se produit essentiellement lorsque les vitesses de cisaillement et les débits sont faibles.
Quand ceux-ci augmentent les rouleaux se désagrègent (Popel and Johnson, 2005). Au
cours de l’agrégation, les globules seraient liés par l’adsorption de macromolécules à la
surface de deux cellules adjacentes. Le fibrinogène, une protéine plasmatique, est connu
pour amplifier l’agrégation lorsqu’il est présent en grande quantité (Goldstone et al.,
1970). En condition d’écoulement, une augmentation de l’agrégation change la distribu-
tion de l’hématocrite à l’échelle du vaisseau. Une agrégation intense est pathologique, elle
entraine une augmentation de la viscosité sanguine, qui est associée à plusieurs maladies
(thrombose, diabète, athérosclérose). L’agrégation peut aussi moduler le phénomène de
sédimentation des globules rouges dans les vaisseaux, qui vient d’une différence de den-
sité entre les globules et le plasma. D’ailleurs, la mesure de la vitesse de sédimentation
est indicatrice de l’inflammation. En effet, lors d’un processus inflammatoire, le taux de
fibrinogène augmente, faisant s’agréger les globules rouges qui sédimentent alors plus
vite.
Nous avons décrit les caractéristiques et propriétés du sang, nous allons voir à présent
en quoi la connaissance et la compréhension de l’architecture et de l’organisation des
réseaux microvasculaires sont essentielles pour caractériser la dynamique des écoulements
sanguins dans la microcirculation.
1.1.2 Architecture et organisation microvasculaire
Dans la microcirculation, les vaisseaux s’organisent en un réseau complexe, générale-
ment en trois dimensions (cf. figure 1.1.3). Un réseau microvasculaire est nourri par une
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Figure 1.1.2: Globules rouges en rouleaux, d’après Fahraeus (1929) : étude microsco-
pique d’une goutte de sang. Le sang, recueilli sur un volontaire sain, montre la formation de
rouleaux de globules rouges.
ou plusieurs artérioles ou artères, et est drainé par une ou plusieurs veinules ou veines. A
titre d’exemple, la vascularisation est très importante dans les reins et dans le cerveau,
où elle reçoit respectivement 22 et 15% du volume de sang éjecté à chaque contraction
cardiaque, alors que ces organes ne représentent que 0,4% et 2% de la masse du corps
(Popel and Johnson, 2005). Les plus gros vaisseaux de la microcirculation (diamètre >
10µm) ont une structure arborescente. Les plus petits, les capillaires, sont eux carac-
térisés par l’existence de multiples bifurcations, de nombreux capillaires transversaux
joignent des capillaires voisins.
Les trois types de vaisseaux de la microcirculation : artérioles, capillaires et veinules,
présentent une structure et des fonctions qui leur sont propres.
– Le réseau artériolaire amène le sang, chargé en dioxygène, aux capillaires. Les
muscles lisses de la paroi des artérioles sont reliés au centre nerveux par des fibres
sympathiques. Sous l’action d’une augmentation ou d’une diminution de la stimula-
tion sympathique, les muscles lisses se contractent ou respectivement se relâchent,
ce qui entraîne un changement du diamètre de la lumière de l’artériole. Cette pro-
priété de vasomotricité fait varier le débit sanguin dans l’artériole et par conséquent
dans le circuit capillaire. Le diamètre des artérioles est compris entre 15 et 150
µm, ce diamètre décroit lorsqu’on se rapproche du réseau capillaire. La vitesse du
sang dans les artérioles varie approximativement de 7 à 40 mm/s (Vayssairat and
Carpentier, 1996; Popel and Johnson, 2005).
– Les capillaires, les plus petits des vaisseaux, ont une paroi relativement souple et
élastique composée d’une seule couche de cellules (l’endothélium), entourée d’une
fine membrane basale. Cette paroi est si fine que les molécules d’eau, d’oxygène et de
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Figure 1.1.3: Représentation d’un réseau microvasculaire humain, d’après Lorthois
et al. (2011), les segments capillaires sont en bleu clair et les non-capillaires en noirs. Les
cylindres colorés indiquent les extrémités des segments artériolaires et veinulaires.
certains lipides la traversent par diffusion. Les diamètres des capillaires se situent
typiquement entre 2 et 9 µm (Vayssairat and Carpentier, 1996; Lorthois et al.,
2011), et leur répartition est très hétérogène au sein d’un réseau microvasculaire.
La vitesse du sang peut elle aussi beaucoup varier d’un capillaire à l’autre. Les
faibles vitesses d’écoulement du sang rencontrées dans les capillaires, entre 0 et 400
µm/s (Vayssairat and Carpentier, 1996), assurent un temps de séjour suffisant à la
réalisation des échanges avec les tissus.
– Les veinules collectent le sang à l’issue du réseau capillaire pour l’amener aux veines.
Les plus petites veinules, juste en sortie des capillaires, n’ont pas de couche de
cellules musculaires lisses (contrairement aux plus grandes veinules), et permettent
ainsi certains échanges. Le diamètre des veinules est du même ordre de grandeur
que celui des artérioles (de la dizaine à la centaine de microns), par contre les
écoulements y sont moins rapides, de l’ordre de 1 mm/s (Popel and Johnson, 2005).
Comme nous l’avons souligné auparavant, les deux fonctions principales de la microcir-
culation sont : le transport et les échanges de matières, que nous venons d’aborder, et une
fonction de régulation de ces échanges, qui fait intervenir une régulation à court-terme
et une régulation à long-terme, que nous évoquons à présent.
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1.1.3 Régulation de l’écoulement dans les réseaux microvasculaires
Tout comme la pression artérielle qui est en permanence régulée au niveau de la
macrocirculation (de façon nerveuse, hormonale ou encore intrinsèque), l’écoulement
dans les réseaux microvasculaires présente des mécanismes de régulation (Popel and
Johnson, 2005).
Régulation à court terme
La base de la régulation du débit sanguin est que la résistance vasculaire dépend
du diamètre. Lorsque les cellules musculaires lisses n’entrent pas en jeux, les vaisseaux
répondent passivement aux changements de pression transmurale (différence entre les
pressions extra- et intravasculaire). Le diamètre augmente quand la pression transmu-
rale augmente et inversement. Lorsque des cellules musculaires lisses sont présentes, et
actives, les artérioles (et artères) peuvent répondre aux changements de pression par une
constriction quand la pression augmente ou une dilatation quand elle diminue, c’est ce
que l’on appelle les mécanismes myogéniques. Des facteurs métaboliques entrent aussi
en jeu dans les changements de diamètres des vaisseaux. Le monoxyde d’azote, par
exemple, qui peut être libéré par l’endothélium, est le principal agent jouant sur le
diamètre des vaisseaux. L’interaction complexe entre les mécanismes myogéniques, les
facteurs métaboliques et le taux de cisaillement, définit le niveau de pression artérielle
local, répartissant le flux sanguin en fonction des besoins métaboliques. De plus, dans les
capillaires il existe des sphincters pré-capillaires, de petits anneaux musculaires contrac-
tiles à la naissance du capillaire, qui interviendraient dans la régulation de l’écoulement
en réagissant à des stimuli nerveux ou hormonaux.
Régulation à long terme
Une régulation à long terme existe aussi : le remodelage vasculaire et l’angiogenèse
(la croissance de nouveaux vaisseaux). Le réseau vasculaire peut s’adapter en réponse
à des facteurs comme des changements prolongés de la pression artérielle, une ischémie
(diminution de l’apport sanguin) ou une hypoxie (diminution de l’apport en oxygène),
ou encore une tumeur. Peuvent alors se produire des changements structuraux de la
paroi vasculaire, des changements de topologie par angiogenèse, ou encore le remodelage
des vaisseaux existants.
Nous nous intéressons maintenant aux caractéristiques des écoulements sanguins, à
l’échelle du petit vaisseau d’abord, puis à l’échelle du réseau microvasculaire.
1.1.4 Écoulement du sang dans les microvaisseaux
La taille des globules rouges, comparée à celle des vaisseaux, influence fortement les
propriétés de l’écoulement lorsque les diamètres sont inférieurs à 200 µm. Un des effets
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remarquables est la formation d’une couche de plasma (ou de faible hématocrite) près
des parois d’un vaisseau. Les interactions entre les globules rouges et la paroi, et entre
globules voisins, sont à l’origine d’une concentration en globules rouges plus importante
au centre du vaisseau. Ce phénomène est appelé migration axiale, il joue un rôle dans
la diminution de l’hématocrite intravasculaire (effet Fåhræus) et la diminution de la
viscosité avec le diamètre (effet Fåhræus-Lindqvist).
1.1.4.1 L’hématocrite dans la microcirculation
Dans la microcirculation, où la taille des globules rouges n’est pas négligeable par
rapport à la taille du vaisseau, on distingue l’hématocrite de tube (Ht) et l’hématocrite
de débit (Hd). L’hématocrite de tube représente la fraction volumique de globules rouges
contenue dans un segment donné d’un vaisseau, alors que l’hématocrite de débit, ou
hématocrite de réservoir, indique le rapport entre le débit de globules rouges et le débit
sanguin total. Comme nous allons le voir dans ce qui suit, l’hématocrite de tube est
inférieur à l’hématocrite de débit dans les petits vaisseaux.
Dans la microcirculation, l’hématocrite est un paramètre particulièrement important
du point de vue de la rhéologie comme de la distribution de l’oxygène. De nombreux
travaux, dont ceux de Desjardins and Duling (1987), ont mis en évidence une baisse
progressive de l’hématocrite moyen lorsqu’on passe du réseau artériel, au réseau arté-
riolaire, puis capillaire. Des mesures chez le chat ont montré que, pour un hématocrite
systémique de l’ordre de 40%, la valeur moyenne de l’hématocrite dans le réseau capillaire
est inférieure à 20% (Lipowsky et al., 1980). Il existe surtout une grande hétérogénéité
des hématocrites locaux dans un réseau capillaire (Kanzow et al., 1982). Ces variations
d’hématocrite (fluctuations de l’hématocrite moyen et hétérogénéité de l’hématocrite
local), ont historiquement été étudiées avec les travaux de Fåhræus (1929), à l’échelle
du vaisseau unique. Ces résultats et de nombreux travaux anciens ont été obtenus dans
des capillaires en verre dont le diamètre était représentatif de celui des artérioles et des
veinules.
1.1.4.2 Effet Fåhræus
En 1929, Fåhræus mit en évidence que l’hématocrite de tube moyen dans un capillaire
en verre est inférieur à l’hématocrite moyen du sang circulant dans un tube de plus grand
diamètre, et ce pour un même hématocrite d’entrée (Fahraeus, 1929). Barbee and Cokelet
(1971) ont analysé expérimentalement cet « effet Fåhræus ». Ils tirent de cette étude que,
en écoulement stationnaire, et pour un diamètre de tube donné, l’hématocrite de tube
moyen varie linéairement avec l’hématocrite de débit. De plus, Barbee and Cokelet (1971)
mettent en évidence que l’hématocrite de tube local dépend de la position radiale dans le
tube. La migration axiale des globules rouges dans un capillaire a pour conséquence que
la vitesse moyenne des globules (vGR) est plus élevée que celle du sang (vsang). Cela amène
à une diminution du nombre de globules rouges contenus dans un segment capillaire (et
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donc à une diminution de l’hématocrite de tube Ht) par rapport au nombre de globules
entrant ou sortant de ce segment (l’hématocrite de débit Hd). Ce phénomène peut être
également traduit par le fait que le temps de transit moyen des globules rouges (tGR) est
inférieur au temps de transit moyen (tsang) du sang dans un segment de microvaisseau.
L’effet Fåhræus peut donc être décrit par l’équation suivante :
Ht
Hd
= tGR
tsang
= vsang
v
GR
< 1.
Plus tard, Pries et al. (1990) ont relié ce ratio au diamètre du vaisseau et à l’hémato-
crite de débit, par une relation empirique complexe. Ils utilisent pour cela des résultats
obtenus pour un écoulement de suspensions de globules rouges dans des microtubes en
verre.
1.1.4.3 Effet Fåhræus/Lindqvist
En 1931, Fåhræus et Lindqvist étudièrent l’influence du diamètre d’un tube en verre
sur la viscosité du sang qui circule dans celui-ci. Les données de ce type d’études sont
présentées en termes de la viscosité apparente (ηapp ), qui est définie comme la viscosité
du fluide newtonien circulant dans un tube de même diamètre, de même longueur, sous
la même différence de pression, et avec le même débit. Elle est déduite de l’ajustement
entre la mesure de la différence de pression (4P ) et du débit (Q) grâce à l’équation de
Poiseuille pour un tube de diamètre D :
ηapp =
piD44P
128QL . (1.1.1)
Les résultats sont généralement représentés en termes de viscosité apparente relative,
c’est-à-dire la viscosité apparente normalisée par la viscosité du plasma (Pries et al.,
1992).
L’étude de Fahraeus and Lindqvist (1931) montre que, pour un diamètre de tube
inférieur à 300 µm, la viscosité du sang décroît avec le diamètre du tube, c’est l’effet
Fåhræus-Lindqvist. Par la suite, de nombreuses études in vitro ont confirmé cet effet et
ont montré que la viscosité du sang continue de décroître jusqu’à des diamètres de tube
de l’ordre de 10 µm. Puis, il a été mis en évidence (Gaehtgens, 1980) que la viscosité
atteint un minimum pour des capillaires de 5 à 7 µm de diamètres. Ensuite, pour des
diamètre inférieurs à 5 µm, la viscosité augmente quand le diamètre diminue, on appelle
ce phénomène l’inversion de Fåhræus/Lindqvist (Pries et al., 1992, voir figure 1.1.4).
La diminution de la viscosité apparente du sang avec le diamètre est en partie liée
au phénomène de migration des globules rouges au centre du canal, et à la formation
d’une couche d’exclusion plasmatique aux parois. En effet, la viscosité de la couche
dépourvue de cellules (ou de plus faible hématocrite) près des parois est inférieure à la
viscosité du noyau de globules rouges, plus concentré, qui circule au centre du vaisseau.
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Figure 1.1.4: Effet Fåhræus-Lindqvist, d’après Pries et al. (1992). Viscosité apparente
relative de suspensions de globules rouges circulant dans des tubes en verres de différents
diamètres, pour un hématocrite de débit de 45%. La courbe représente la loi phénoménologique
associée, et les ronds sont les valeurs expérimentales.
En conséquence, la viscosité apparente du sang qui circule dans un petit vaisseau est
inférieure à la viscosité de la même suspension dans un tube de plus grand diamètre, où
la répartition des globules est uniforme. Pour les diamètres inférieurs à 5 µm, les globules
circulent en file indienne et se déforment beaucoup, ce qui explique l’augmentation de
la viscosité avec la diminution du diamètre.
La viscosité apparente dépend de l’hématocrite, du diamètre du tube et du débit (ou
du gradient de pression). Une relation empirique entre ces paramètres, assez complexe,
a été établie par Pries et al. (1992), à partir de diverses données expérimentales, voir la
courbe pointillée sur la figure 1.1.4.
Plus récemment, des modèles d’écoulements de globules rouges dans des capillaires en
présence de glycocalyx (couche de glucides liée à la paroi endothéliale) ont été réalisés par
Feng andWeinbaum (2001); Secomb et al. (2002) . Ces modèles montrent notamment que
la résistance à l’écoulement est jusqu’à huit fois plus grande dans un capillaire avec une
couche de glycocalyx que dans un tube en verre de même diamètre. In vivo, la résistance
à l’écoulement dans un microvaisseau dépend donc essentiellement de la viscosité du
sang, de la longueur et du rayon du vaisseau, mais aussi du taux de cisaillement aux
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parois qui est influencé par les propriétés du glycocalyx et des macromolécules associées.
1.1.4.4 Profils de vitesse dans les microvaisseaux
Écoulement dans les artérioles et les veinules
Dans leur revue sur la microcirculation, Popel and Johnson (2005) soulignent que, dans
les artérioles, l’écoulement varie périodiquement avec le cycle cardiaque. Par ailleurs,
des mesures dans des artérioles de moins de 60 µm de diamètre (Pittman and Ellsworth,
1986; Schmid-schoenbein and Zweifach, 1975) ont montré que les profils de vitesse sont
plus aplatis que pour un écoulement de Poiseuille. De même que dans les artérioles,
des profils de vitesse aplatis ont été rapportés dans les veinules (Schmid-schoenbein and
Zweifach, 1975). Par ailleurs, le taux de cisaillement y est peu élevé car l’intérieur des
veinules est assez larges. L’aplatissement des profils de vitesses des globules rouges est
d’autant plus marqué que le diamètre du vaisseau est petit, que le débit est faible et que
l’hématocrite est grand, comme cela a été montré in vitro par Goldsmith and Marlow
(1979), voir figure 1.1.5. Ces profils de vitesse montrent l’existence d’un amas concentré
de globules rouges, plus ou moins large, avançant à la vitesse maximale au centre du
canal. Hors du centre, la vitesse des globules rouges diminue quand on se rapproche des
parois.
Écoulement dans les capillaires
Les globules rouges passent un par un et peuvent se déformer fortement dans les
capillaires (voir exemple in vitro, section suivante figure 1.2.1 B et C), leur profil de
vitesse est donc plat dans ces vaisseaux. Les interactions entre les globules rouges et la
paroi du capillaire y sont importantes.
1.1.5 Écoulement du sang dans les réseaux microvasculaires
On trouve une grande hétérogénéité des vitesses des globules rouges et des hémato-
crites entre les différents segments vasculaires d’un réseau, qui sont dues en partie au
caractère asymétrique des réseaux microvasculaires.
Une des caractéristiques des écoulements microcirculatoires est la répartition inégale
des globules rouges et du plasma au niveau des bifurcations, c’est l’effet de séparation
de phase.
1.1.5.1 Répartition des flux de globules rouges au niveau des bifurcations
Au niveau d’une bifurcation microvasculaire, les globules rouges et le plasma peuvent
être distribués de façon inégale entre les vaisseaux filles. Une branche fille peut ainsi
recevoir une fraction volumique de globules rouges plus élevée que celle de la branche
mère, et l’autre une fraction plus faible. Une conséquence de l’effet de séparation de
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Figure 1.1.5: Profils de vitesse de globules rouges traceurs dans une suspension de
globules rouges fantômes : Goldsmith and Marlow (1979), montrant les effets de (A) la concen-
tration, (B) le débit, (C) le rayon du tube en verre. Les longueurs sont adimensionnées par le
rayon du tube et les vitesses par la vitesse maximale des globules (uM). Pour chaque cas, la
ligne pointillée indique le profil de vitesse du fluide pour un écoulement de Poiseuille de même
débit.
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phase est une différence des hématocrites entre les trois branches d’une bifurcation,
et plus généralement entre les différents segments d’un réseau microvasculaire. On peut
trouver des branches perfusées seulement par du plasma, lorsque par exemple le diamètre
de la branche fille est très petit par rapport à celui de la branche mère, ou si le débit y
est très faible.
Différentes études de l’effet de séparation de phase ont été réalisées in vivo (e.g. Pries
et al., 1989) ou in vitro (e.g. Ishikawa et al., 2011), pour des suspensions de globules
rouges ou de particules sphériques (e.g. Ditchfield and Olbricht, 1996; Doyeux et al.,
2011). Des simulations de ce phénomène ont aussi été proposées (e.g. El-Kareh and Se-
comb, 2000). Nous développerons ces différents travaux dans le Chapitre 5, dédié à l’effet
de séparation de phase. Nous pouvons toutefois souligner que la compréhension de ce
phénomène reste incomplète, c’est pourquoi nous nous intéressons plus particulièrement
à ce phénomène.
Les paramètres importants qui définissent la distribution des débits de sang et de
globules rouges aux bifurcations, ressortant de ces différentes études sont : la distribution
des débits entre les branches de la bifurcation, le ratio entre le diamètre des vaisseaux
et la taille des globules rouges, les ratios entre les diamètres des branches filles et de
la branche mère, l’hématocrite moyen, et la façon dont sont répartis les globules rouges
dans le vaisseau mère. En revanche, l’angle que forment les branches filles entre elles ne
semble pas avoir d’effet sur la séparation de phase.
L’effet de séparation de phase est d’autant plus marqué que le diamètre des vaisseaux
est petit, et il commence à être remarquable pour des diamètres de vaisseaux inférieurs
à 30 µm (Pries et al., 1989).
D’un point de vue physiologique, l’effet de séparation de phase a des conséquences
sur la composition du sang, sur l’hématocrite local et sa distribution dans le capillaire,
et même sur l’agrégation. L’effet Fåhræus réseau, décrit ci-dessous, est aussi une consé-
quence de ce phénomène.
1.1.5.2 Effet Fåhræus réseau
Les segments d’un réseau microvasculaire où le débit est plus faible auront tendance à
recevoir un hématocrite plus faible (Pries et al., 1992). Il en résulte une hétérogénéité de
l’hématocrite pour des branches de même dimension et une corrélation entre la vitesse
de l’écoulement et l’hématocrite. Ceci implique aussi que l’hématocrite de débit moyen
dans un réseau capillaire sera inférieur à l’hématocrite de débit dans l’artériole mère.
1.1.5.3 Écoulement dans les réseaux microvasculaires : conclusion
L’écoulement dans un réseau microvasculaire est caractérisé par la grande hétérogé-
néité locale des hématocrites et des vitesses. D’après ce que nous venons de voir, parmi
les paramètres définissants l’hémodynamique microvasculaire, nous trouvons : les carac-
téristiques géométriques du réseau, la relation entre le débit et la perte de charge (notion
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de viscosité apparente), et l’effet de séparation de phase aux bifurcations.
1.1.6 Conclusion
Parmi les enjeux de l’étude de la microcirculation, nous pouvons citer : comprendre la
physiologie microcirculatoire, comprendre les changements intervenants dans certaines
pathologies, aider à la conception de médicaments, ou encore déchiffrer les mécanismes
de croissance et de remodelage du réseau microvasculaire. Les différents travaux menés
jusqu’ici ont amené de solides connaissances concernant la rhéologie du sang, c’est-à-dire
sur la déformabilité des globules rouges, sur les caractéristiques de la couche d’exclu-
sion plasmatique aux parois des microvaisseaux, sur les phénomènes d’agrégation et de
sédimentation des globules rouges, et sur la viscosité du sang. Ces travaux ont per-
mis aussi de comprendre les propriétés fonctionnelles des réseaux microvasculaires et
les conséquences de l’hétérogénéité de l’architecture microvasculaire. Bien sûr, certains
phénomènes restent partiellement ou complètement méconnus. Ainsi, l’importance de
l’agrégation des globules rouges in vivo, en conditions normales ou pathologiques, est
toujours débattue. Par ailleurs, les causes des différences trouvées entre la viscosité effec-
tive in vivo et in vitro ne sont pas encore bien établies. Même si la grande hétérogénéité
de l’hémodynamique microvasculaire est bien démontrée, ses implications dans les fonc-
tions de transport de masse sont peu connues. Enfin, les mécanismes de répartition des
globules rouges aux bifurcations microvasculaires restent à clarifier.
Cette thèse s’inscrit dans une volonté de compréhension et de détermination quantita-
tive de l’effet de séparation de phase aux micro-bifurcations. Les premiers microsystèmes
fluidiques permettant de mimer la géométrie de petits vaisseaux isolés furent des tubes
en verre (Fahraeus, 1929). Dans ces tubes, les études sont limitées à un unique canal
dont le diamètre est généralement supérieur à 20 µm. Récemment, la microfluidique a
montré son fort potentiel pour l’étude des écoulement dans des réseaux de vaisseaux
de dimensions comparables à celles des capillaires, c’est ce que nous allons voir dans la
section suivante.
1.2 La microfluidique : un moyen d’étude de la
microcirculation
Les modèles in vitro de la microcirculation sont très intéressants pour comprendre des
phénomènes qui ont lieu in vivo. De tels modèles permettent la maîtrise et la mesure
précise des paramètres pertinents de l’écoulement et de s’affranchir des mécanismes de
régulation microvasculaires. En effet, l’écoulement capillaire in vivo peut fluctuer de
façon périodique Wayland and Johnson (1967), voire chaotique (Barclay et al., 2000), et
des changements de la dynamique des écoulements microvasculaires peuvent apparaître
en réaction à un contrôle expérimental de l’écoulement. Aujourd’hui, les modèles de
16
1.2 La microfluidique : un moyen d’étude de la microcirculation
circulation in vitro à l’échelle microvasculaire apparaissent indispensables pour relever
les défis expérimentaux.
1.2.1 Les microsystèmes en PDMS
Comme nous l’avons déjà souligné, les premiers micro-systèmes furent les tubes en
verre de diamètre comparable à celui des artérioles et des veinules. Dans les années
1980, les micro-systèmes composés alors de plusieurs canaux, étaient fabriqués grâce
aux technologies de photolithographie et de gravure sur silicium ou sur verre (McDonald
et al., 2000). Cependant, le silicium est un matériau cher et opaque et le verre a l’avantage
d’être transparent mais la lumière est réfractée au niveau des parois d’un micro-canal
en verre, de plus le verre est plus difficile à graver que le silicium. Depuis le début des
travaux de la microfluidique une rapide expansion des études utilisant de nouveaux types
de matériaux, comme les polymères, a eu lieu. Ceux-ci sont bon marché et présentent
de nombreux autres avantages. En particulier, le Poly(diméthylsiloxane) (PDMS) est
maintenant largement utilisé pour la fabrication de systèmes micro-fluidiques (McDonald
et al., 2000; McDonald and Whitesides, 2002). Pour l’étude in vitro des écoulements
sanguins en micro-canaux, Lima et al. (2008) ont comparé l’usage de micro-canaux en
verre ou en PDMS. Pour cette application, le PDMS présente de nombreux intérêts :
– c’est un élastomère bio-compatible qui permet de très bien mimer la géométrie des
vaisseaux sanguins,
– le PDMS est transparent optiquement et, à la différence du verre, la réfraction aux
parois des micro-canaux est très limitée,
– un système en PDMS est facile à répliquer, même pour des réseaux complexes,
– la technique de fabrication de micro-systèmes en PDMS est simple et bon marché.
Associés aux microscopes et caméras rapides de dernières générations, les modèles de
microcirculation en PDMS permettent d’avoir de très bonnes conditions d’acquisition
d’images des écoulements, comme en attestent les photographies de la figure 1.2.1.
1.2.2 Modèles in vitro de la microcirculation
Un réseau de micro-canaux en PDMS, représentant la microcirculation, a été déve-
loppé par Shevkoplyas et al. (2003). Ils ont réalisé un réseau plan de 34 micro-canaux
d’une profondeur constante de 5,4 µm et d’une largeur allant de 6 à 63 µm; le schéma
du réseau est présenté sur la figure 1.2.1. L’écoulement dans ce réseau, qui possède une
seule entrée et une seule sortie, est engendré par gravité. Ce travail fournit des don-
nées qualitatives sur les écoulements de globules rouges et de globules blancs dans un
réseau de ce type, et a notamment permis de montrer que la forme des globules dans
ces canaux à section rectangulaire est similaire aux formes observées in vivo dans des
vaisseaux capillaires. Cependant, ce dispositif ne permet pas de maîtriser le débit dans
chaque segment, car celui-ci va dépendre de l’interaction entre l’architecture du réseau
et les propriétés rhéologiques de la suspension.
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Figure 1.2.1: Globules rouges circulant dans un microsystème en PDMS schématisé
au centre de la figure, d’après Burns et al. (2012). Les canaux ont tous une profondeur de
5 µm, la barre d’échelle représente 5 µm sur les images. L’écoulement a lieu du haut vers le
bas sur les images. (A) Globules rouges dans un canal large (70 µm) : les globules sont peu
déformés au centre du canal, ils se déforment principalement près des parois, à cause du taux
de cisaillement, et lors de collisions entre globules. (B) Dans un petit capillaire de 5 µm : les
globules rouges se déforment et apparaissent en forme de « parachute ». (C) Le même petit
capillaire pour un hématocrite plus élevé : les globules se déforment et circulent à la file. (D)
Écoulement multi-file de globules rouges dans un plus grand capillaire (13 µm) recevant, en
amont, les globules de deux capillaires convergents.
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Les modèles in vitro de la microcirculation ont par la suite trouvé diverses applica-
tions. Par exemple, Shelby et al. (2003) ont montré le potentiel des micro-canaux en
PDMS pour caractériser le comportement complexe de globules rouges individuels, in-
fectés ou non par la malaria, sous un écoulement similaire aux écoulements capillaires
in vivo. Les réseaux de micro-canaux sont aussi un très bon outil pour analyser la défor-
mabilité des globules rouges (Burns et al., 2012 et figure 1.2.1) ou encore pour étudier
la répartition du débit sanguin au niveau de micro-bifurcations (Ishikawa et al., 2011).
A notre connaissance aucun dispositif microfluidique n’a encore permis d’étudier quan-
titativement les écoulements au niveau de micro-bifurcations pour des canaux de l’ordre
de 20 µm ou moins, les tailles pour lesquelles l’effet de séparation de phase commence à
être marqué.
En vue de quantifier les paramètres de l’écoulement de globules rouges dans notre dis-
positif microfluidique, la section suivante présente des méthodes de mesures compatibles
avec notre étude. L’objectif est de déterminer les méthodes qui seront les mieux adap-
tées à la mesure des vitesses et des hématocrites pour des écoulements de suspensions
concentrées de globules rouges dans des micro-canaux de 10 à 100 µm de côté.
1.3 La microcirculation : les méthodes d’exploration
Comprendre et quantifier les écoulements dans la microcirculation passe par la me-
sure des vitesses des globules rouges et du plasma, et par la mesure d’hématocrite ou
par la mesure directe des débits. A ces fins, différentes méthodes ont été développées
pour des mesures in vivo et/ou in vitro. Certaines techniques, dont le principe est large-
ment utilisé pour des situations autres que la microcirculation (comme l’effet Doppler,
la PIV), ont été adaptées pour des mesures dans les conditions particulières de la mi-
crocirculation (petits diamètres, suspensions concentrées). D’autres techniques (comme
la dual-slit) ont été développées spécifiquement dans le but de quantifier l’écoulement
dans la microcirculation.
La principale difficulté des mesures dans la microcirculation est que la résolution
des dispositifs de mesure est du même ordre de grandeur que l’échelle de l’écoulement.
En particulier, la présence d’un gradient de vitesse à l’échelle de la mesure complique
l’exploitation des résultats.
Les techniques décrites ci-dessous visent à mesurer des vitesses et des hématocrites
de micro-écoulements sanguins. Pour déterminer le débit sanguin dans un vaisseau, la
connaissance des distributions de vitesse et d’hématocrite, et celle de la section du vais-
seau sont nécessaires. En conséquence, des incertitudes sur l’un ou plusieurs de ces para-
mètres peuvent amener à de grandes imprécisions sur la mesure du débit sanguin. C’est
ce qu’ont montré Cokelet et al. (1998), en quantifiant les déviations à la conservation
de la masse du débit sanguin, et de l’hématocrite de débit mesurés in vivo par des mé-
thodes photométriques. Ils constatent que, très souvent, ces déviations sont importantes.
Les erreurs de mesures peuvent avoir des sources variées. Ces incertitudes dépendent des
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méthodes employées pour déterminer les différents paramètres de l’écoulement, de la pré-
cision des dispositifs expérimentaux ou encore du type de vaisseau à l’étude. Quoiqu’il en
soit, il conviendra donc de s’affranchir autant que possible d’accumuler des imprécisions
de mesures, qui conduiraient à de grandes erreurs sur la détermination du débit sanguin.
1.3.1 Mesures de vitesses
1.3.1.1 Laser Doppler
La vélocimétrie laser Doppler est basée, comme son nom l’indique, sur l’effet Doppler.
Lorsqu’un faisceau laser incident rencontre un globule rouge mobile, il est réfléchi avec
une modification de longueur d’onde proportionnelle à la vitesse du globule rencontré.
Dans les années 60, Cummins et al. ont proposé d’utiliser un spectromètre laser, déve-
loppé au préalable pour l’étude moléculaire de polymères et de colloïdes, pour mesurer
la vitesse d’un fluide. Ils ont évalué le profil de vitesse d’une suspension colloïdale, di-
luée, dans un tube de grand diamètre. La technique a ensuite été appliquée par Riva
et al. (1972) aux écoulements sanguins dans un tube de 200 µm de diamètre. Ils ont
montré alors que la fréquence remarquable du signal reçu et le débit sanguin varient
linéairement. Puis, la vélocimétrie laser pour la mesure du débit sanguin cutané a été
développée par les travaux de Holloway and Watkins (1977); Stern (1975); Watkins and
Holloway (1978). Cette technique a l’avantage d’être non invasive. Par contre, une cali-
bration est nécessaire : on ne mesure par directement la vitesse de l’écoulement, mais un
signal proportionnel à celle-ci. De plus, in vivo, la région d’analyse n’est pas limitée à
un vaisseau mais à plusieurs vaisseaux adjacents ; des vitesses variées de cellules peuvent
donc perturber la mesure. La mesure de l’écoulement sanguin par laser Doppler est assez
utilisée in vivo (Riva, 2001; Choi and Bennett, 2003; Humeau et al., 2007; Keymel et al.,
2010), cette technique est intéressante pour évaluer des fluctuations de l’écoulement,
mais n’a pas été appliquée, à notre connaissance, à l’échelle d’un capillaire individuel.
Golster et al. (1999) ont appliqué la technique à des vaisseaux uniques, mais dont les
diamètres sont supérieurs à 40 µm.
1.3.1.2 Interférométrie par rétroinjection optique
L’interférométrie par rétroinjection optique (OFI, Optical Feedback Interferometer),
utilisant le phénomène de self-mixing, est une technique de mesure pour laquelle un
faisceau laser est réfléchi par un objet, puis renvoyé dans la cavité du laser. La lumière
réfléchie interfère alors avec la lumière à l’intérieur du laser, provoquant des changements
de propriétés optiques et électriques du laser. Des informations sur l’objet sont obtenues
par l’analyse de ces changements de propriétés. La technique de self-mixing par diode
laser est couramment utilisée pour des mesures de vibrations, de déplacements ou de
vitesses d’objets (Giuliani et al., 2002). L’effet de self-mixing a été appliqué à la mesure
d’écoulements sanguins dans un large tube en verre de 10 mm de diamètre par Koelink
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et al. (1994). Le principal inconvénient de ce dispositif expérimental est que le capteur est
placé dans le tube, voir figure 1.3.1. La mesure est donc invasive et crée des perturbations
de l’écoulement autour du capteur. Par ailleurs, comme dans le cas de la technique
de vélocimétrie laser, une calibration de la mesure est nécessaire. Néanmoins, l’étude
de Koelink et al. (1994) a montré l’existence d’une relation linéaire entre le débit de
l’écoulement et le spectre de premier ordre du signal, déterminé après traitement du
signal de self-mixing. Grâce au progrès technologique, l’OFI (Bosch T, 2006) est ensuite
apparue comme un moyen rapide, direct, et non-invasif pour déterminer la vitesse de
l’écoulement dans des canaux (voir le montage expérimental en figure 1.3.1, B). Cette
technique permet une visualisation du signal en temps réel et l’obtention d’informations
sur la taille et la concentration des particules. Très récemment, des travaux ont été
menés par Campagnolo et al. (2012), pour appliquer l’OFI aux micro-écoulements. La
technique a été validée pour des écoulements de suspensions colloïdales formées d’eau et
de lait dans des canaux de 320 µm de diamètre (Campagnolo et al., 2012), puis dans un
canal à section rectangulaire de 20 µm × 100 µm (Campagnolo et al., 2012). Ces derniers
résultats, et la perspective d’une application de l’OFI aux écoulements sanguins, sont
présentés en annexe D.
1.3.1.3 Corrélation spatiale : PIV, PTV
Particle Image Velocimetry (PIV, micro-PIV)
PIV
La PIV permet la mesure simultanée des vecteurs vitesses d’un fluide pour un très
grand nombre de points (Adrian, 2005). Cette technique apparaît en 1984 (Adrian; Pi-
ckering and Halliwell). Elle trouve ses racines dans la vélocimétrie par «speckle laser»,
décrite pour mesurer des profils de vitesse dans des tubes en écoulement laminaire (Bar-
ker and Fourney, 1977; Grousson and Mallick, 1977; Dudderar and Simpkins, 1977). Le
principe de la PIV est d’ensemencer un fluide avec des particules traceurs, assez pe-
tites pour suivre la dynamique de l’écoulement sans le perturber. Ces particules sont
illuminées, généralement par un laser, pour les rendre visibles. Des paires d’images de
l’écoulement, séparées d’un intervalle de temps ∆t, sont enregistrées. Des fenêtres d’in-
terrogation (zones rectangulaires où se trouvent plusieurs particules fluorescentes) sont
sélectionnées. Le déplacement ∆l d’une fenêtre d’interrogation entre deux images est
déterminé à l’aide d’algorithmes d’intercorrélation. Lorsque la corrélation spatiale, entre
une fenêtre de la première image et une fenêtre de la seconde image, atteint son maxi-
mum, on obtient le déplacement de la zone d’interrogation. La vitesse obtenue est alors
donnée par |∆l|/∆t (Raffel et al., 2007). Ces 30 dernières années, la PIV a été très lar-
gement développée pour des applications variées. Pour illuminer les traceurs, une nappe
laser de faible épaisseur (environ 1 mm) est habituellement utilisée. Seules les particules
présentes dans cette nappe sont visualisées. Cependant, l’utilisation d’une nappe laser
se révèle problématique pour des dimensions inférieures au millimètre. La PIV a donc
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(A)
(B)
Figure 1.3.1: Techniques utilisant l’effet de self-mixing pour des mesures de vitesses
d’écoulement dans des canaux. (A) dispositif invasif de Koelink et al. (1994) dans un canal
de 10 mm de diamètre, (B) dispositif non-invasif d’OFI (Optical Feedback Interferometer) de
Campagnolo et al. (2012) pour un canal plus petit (320 µm de diamètre).
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été adaptée pour les micro-écoulements : on parle alors de micro-PIV.
Micro-PIV confocale
Dans le cas de micro-écoulements in vitro, la PIV est associée à la microscopie confo-
cale, et donc à la possibilité de réaliser des images à faible profondeur de champs (Ta-
naami et al., 2002; Park et al., 2004). Un dispositif expérimental de micro-PIV confo-
cale comprend typiquement : un microscope confocal, une diode laser pour exciter les
particules fluorescentes et une caméra rapide montée sur le microscope. Appliqué aux
écoulements sanguins in vitro, ce dispositif a permis d’obtenir des profils de vitesse 2D,
voire 3D, de particules ensemencées dans une suspension de globules rouges (Sugii et al.,
2005; Lima et al., 2006, 2007, 2008; Fujiwara et al., 2009). Lima et al. (2006) suivent
l’écoulement dans un canal de section carrée (100 µm× 100 µm) grâce à des microsphères
fluorescentes de 1 µm de diamètre, dispersées dans de l’eau, puis dans une suspension de
globules rouges à 10% en volume. Dans une étude similaire, Sugii et al. (2005) ajoutent
jusqu’à 20% de globules rouges. Dans ces travaux les profils de vitesse obtenus par micro-
PIV confocale pour la solution d’eau sont comparés aux profils théoriques pour un fluide
newtonien, et montrent que les erreurs de mesure sont inférieures à 3%. La résolution
spatiale sur les vecteurs vitesses instantanées varie typiquement de 15×10 µm2(Lima
et al., 2006, voir figure 1.3.2, a) à 9 × 2, 3 µm2 (Sugii et al., 2005), l’espacement entre
deux images étant respectivement de 5 ms et 0,16 ms. La moyenne des vitesses instan-
tanées sur la longueur du canal, amène au profil transversal de vitesse, cf figure 1.3.2,
b.
Par ailleurs, la micro-PIV confocale a la capacité d’acquérir des images dans une
tranche optique (tous les 15 µm dans la profondeur du canal pour Lima et al., 2006) et
a donc la possibilité de reconstruire des profils 3D en analysant des tranches optiques à
différentes profondeurs dans le canal.
Cependant, même dans le cas d’une suspension diluée de globules rouges (cf figure
1.3.3), la présence de globules perturbe la mesure PIV (Lima et al., 2006), il devient alors
nécessaire de prendre plus de paires d’images pour corréler les fenêtres d’interrogations
(100 paires espacées de 5 ms contre 20 paires pour un écoulement de particules dans
de l’eau). Ces perturbations de la mesure observées quand l’hématocrite augmente, sont
associées aux mouvements et aux interactions des globules rouges, ainsi qu’à la lumière
qu’ils absorbent et diffusent (Lima et al., 2007).
Micro-PIV confocale : conclusion
La micro-PIV confocale montre la capacité à fournir des images, et donc des mesures
de haute résolution et des mesures de vitesses en 3D, par tranches optiques. Cepen-
dant, la technique nécessite de suivre le déplacement de particules traceurs exogènes
et donc d’ensemencer le fluide à étudier. Ceci représente un réel inconvénient pour une
application in vivo ou dans le cas d’un fluide concentré en globules rouges. En effet, en
23
Chapitre 1 Introduction à la microcirculation
Figure 1.3.2: Champs et profils de vitesse obtenus par micro-PIV sur des particules
dispersées dans une suspension de 10% de globules rouges dans un micro-canal à section carrée,
d’après Lima et al. (2006). a) Vitesses instantanées pour une paire d’images PIV espacées de
5 ms, b) Profil de vitesse PIV.
Figure 1.3.3: Écoulement d’une suspension de globules rouges dans un micro-canal
en verre de section 100 µm×100 µm, photo de Lima et al. (2006). L’hématocrite est de 10%,
l’écoulement est ensemencé de particules fluorescentes (petits points sur l’image) pour les
mesures de micro-PIV.
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présence de globules rouges, la mesure est perturbée, de plus, on peut imaginer que les
globules rouges entrainent avec eux les particules, et donc rien ne prouve que ces par-
ticules suivent uniquement l’écoulement du plasma, comme c’est généralement supposé.
Par ailleurs, la méthode nécessite de fixer beaucoup de paramètres dont les résultats
de la mesure vont dépendre : la taille des fenêtres d’interrogation, le décalage temporel
entre deux images, ou encore le seuil pour valider la corrélation.
Une autre limitation, mise en évidence par Sugii et al. (2005), est le bruit de fond
dans les images, dû aux particules qui sont en dehors de la tranche optique de mise au
point du microscope. Ces particules peuvent perturber la mesure, notamment à cause
des gradients de vitesses qui existent dans le canal. Pour palier ce problème, Lima et al.
(2006) utilisent un microscope confocal à disque rotatif : le canal est alors illuminé à un
moment donné et seulement dans le plan de mise au point par de tout petits spots. Ce
système permet de limiter au maximum la lumière émise par les particules en dehors de
la zone de mise au point.
A notre connaissance, la micro-PIV n’a pas été appliquée en utilisant directement les
globules rouges comme traceurs. Les informations obtenues concernent donc seulement
des particules exogènes. Par ailleurs, le coût du matériel nécessaire à la micro-PIV est
élevé. Finalement, la micro-PIV est bien adaptée pour mesurer la vitesse de particules
traceurs dispersées dans des vaisseaux de diamètre assez grand (∼ 100µm) et pour un
hématocrite pas trop important (< 20%).
Particle Tracking Velocimetry (PTV)
PTV
La PTV est une méthode de mesure de la vitesse de particules. Elle se différencie de
la PIV qui mesure la vitesse de groupes de particules. À partir de séquences d’images
de l’écoulement, les particules sont suivies de façon individuelle sur plusieurs images.
Pour suivre sans difficulté une particule, la suspension doit être très diluée pour pouvoir
individualiser les particules et éviter leurs interactions. Toute la difficulté se trouve
dans l’identification et l’appariement de chaque particule, d’une image à l’autre. Des
techniques de traitement d’images et de corrélation spatiale permettent d’obtenir le
déplacement d’une particule. En général, plusieurs couples d’images sont considérés et
une étude statistique est réalisée sur les vecteurs vitesse obtenus pour chaque particule.
Tout comme la micro-PIV, qui associe PIV et microscopie confocale, la micro-PTV
désigne l’association de la microscopie et de la PTV afin d’étudier des micro-écoulements.
Micro-PTV confocale
Le déplacement de globules rouges individuels, dans des microtubes en verre de 30 à
80 µm de diamètre, et pour de grands hématocrites (jusqu’à 93% v/v), a été étudié par
Goldsmith and Marlow (1979). Pour ce faire, ils suivent les globules rouges dans une
suspension de globules rouges fantômes. Les globules fantômes sont des globules rouges
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qui ont été lysés, ils forment donc une solution transparente qui transmet la lumière.
Quelques globules rouges traceurs sont ajoutés à cette suspension fantôme. Leur forme,
leur orientation et leur déplacement sont donc identifiables. Les profils de vitesse de glo-
bules rouges, décrits par Goldsmith and Marlow (1979) ont été présentés dans la Section
1.1.4, figure 1.1.5. Même si l’approche de Goldsmith and Marlow (1979) pour mesurer
des profils de vitesse de globules rouges en suspension concentrée est séduisante, elle
pose le problème de la fabrication des globules rouges fantômes qui joue fortement sur
les propriétés mécaniques de la membrane des globules rouges. La dynamique de l’écou-
lement de ces suspensions peut donc être très différente de la dynamique de suspensions
réelles de globules rouges.
Pour des suspensions de globules rouges in vitro, en conditions physiologiques, la
micro-PTV est aussi utilisée en marquant par fluorescence une petite quantité de glo-
bules rouges circulant dans une suspension concentrée (jusqu’à 35% v/v) (Lima et al.,
2008, 2009), pour des diamètres de tubes de 50 µm et 100 µm. Le principal inconvénient
des suspensions concentrées et qu’elles atténuent fortement la lumière incidente. Malgré
le progrès technologique constitué par le dispositif expérimental utilisé par Lima et al.
(2009), qui est le même que celui décrit ci-dessus pour la micro-PIV (Lima et al., 2007),
un temps d’exposition long (9,4 ms) est nécessaire dès que l’hématocrite dépasse 9%. En
effet, la quantité de lumière absorbée et diffusée par les globules rouges devient impor-
tante à ces concentrations. Cela limite donc Lima et al. (2009) à de faibles résolutions
temporelles (100 images/s) pour avoir des images de qualité suffisante pour l’analyse par
micro-PTV.
Par ailleurs, la micro-PTV est rarement appliquée pour obtenir des profils de vitesse
des globules rouges mais sert plutôt à étudier la trajectoire de globules rouges individuels,
afin d’évaluer leur dispersion radiale (Lima et al., 2008, 2009; Fujiwara et al., 2009). Sugii
et al. (2005) appliquent la micro-PTV à la mesure du profil de vitesse des globules rouges,
mais aucun point expérimental n’est obtenu à moins de 20 µm des parois du canal qui fait
100 µm de large. Les raisons de ce manque de mesures au niveau des parois ne sont pas
claires. Il semble que la précision de la mesure diminue quand l’hématocrite ou la vitesse
diminuent. La micro-PTV a aussi été utilisée par Long et al. (2004) pour la mesure
de profils de vitesse. Dans cette étude, comme en micro-PIV, des micro-particules sont
dispersées dans une suspension de globules rouges, puis leur déplacement et leur vitesse
sont mesurés. L’hématocrite des suspensions peut alors varier de 0 à 60%, et pour des
diamètres de tube allant de 40µm à 80µm, les profils de vitesse de ces particules exogènes
sont obtenus.
Micro-PTV : conclusion
Pour mesurer la vitesse de globules rouges, la micro-PTV est efficace pour des sus-
pensions très diluées, où les globules rouges n’interagissent pas entre eux. Même dans ce
cas, les globules rouges ne vont pas à la même vitesse selon la profondeur à laquelle ils se
trouvent dans le canal. Il convient donc d’en tenir compte, en ayant, par exemple, une
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faible profondeur de champ du microscope (environ égale à la taille d’un globule), pour
suivre les globules rouges se trouvant dans une fine tranche optique. L’idée de suivre une
petite quantité de globules rouges traceurs, circulants dans une suspension concentrée,
apparaît pertinente pour étudier l’écoulement en conditions physiologiques. Toutefois,
on est limité en concentration par les autres globules qui atténuent la lumière, et qui vont
déformer, ou cacher les globules traceurs. De plus, il faut qu’il y ait assez de globules
rouges traceurs distribués dans tout le canal, et pas seulement présents au centre, pour
obtenir un profil de vitesse.
Les techniques de corrélation spatiale ne se montrent pas adaptées pour mesurer des
vitesses pour des suspensions concentrées de globules rouges. Une alternative est l’utili-
sation d’une technique de corrélation temporelle : la dual-slit.
1.3.1.4 Corrélation temporelle : dual-slit
La dual-slit est une technique de corrélation temporelle, introduite par Wayland and
Johnson (1967). Elle est couramment utilisée pour mesurer la vitesse des globules rouges
dans la microcirculation. La technique de dual-slit consiste à placer deux capteurs op-
tiques (les slits) séparés d’une distance Ls le long de l’axe d’un vaisseau éclairé. Ces
slits vont enregistrer les variations temporelles de la lumière qui sont dues au passage
des globules rouges par les slits. Les slits peuvent être des régions d’intérêts des images
de l’écoulement, des photodiodes ou encore des fibres optiques. Un signal temporel est
obtenu pour chaque slit. La vitesse Vds = Ls/Tmax est obtenue, où Tmax est le décalage
temporel pour lequel l’intercorrélation entre les deux signaux est maximale. Un schéma
du dispositif expérimental classique en dual-slit est présente en figure 1.3.4.
La dual-slit a été initialement appliquée par Wayland and Johnson (1967) à de petits
capillaires où des globules rouges ou des trains de globules rouges circulent à la file
indienne, tous à la même vitesse. C’est cette vitesse qui est alors directement mesurée
par corrélation. Puis la technique a été étendue à des vaisseaux plus larges (Gaehtgens
et al., 1969, 1970b; Wayland, 1973; Baker and Wayland, 1974; Silva and Intaglietta, 1974;
Lee et al., 1983; Pittman and Ellsworth, 1986; Lee and Duling, 1989; Sapuppo et al.,
2007). Dans ces larges vaisseaux, les globules rouges sont positionnés à des profondeurs
différentes dans le canal et y circulent à des vitesses différentes. Par conséquent, les
globules rouges positionnés à différentes profondeurs dans le canal ne participent pas de
la même façon à la modulation du signal reçu par les deux slits (pour plus de détails cf.
3.1). La signification physique de la vitesse mesurée Vds n’est donc pas évidente.
Quoiqu’il en soit, la dual-slit est toujours d’actualité pour dans les études de la mi-
crocirculation sanguine, in vitro (Sakai et al., 2009), ou in vivo (Villela et al., 2009; Ong
et al., 2010; Salazar Vazquez et al., 2010).
Comparée aux techniques de corrélation spatiale décrites ci-dessus, la dual-slit pré-
sente l’avantage de pouvoir être appliquée à des écoulements sanguins de concentration
importante. Effectivement, dans le cas de la dual-slit, l’intercorrélation de deux signaux
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Figure 1.3.4: Dispositif expérimental de dual-slit, d’après Sapuppo et al. (2007).
Le vaisseau à l’étude est placé sous le microscope, deux photo-capteurs, les slits, espacés d’une
distance Ls le long du vaisseau, enregistrent les fluctuations temporelles de lumière, dues au
passage des globules rouges.
temporels est réalisée, à la différence de la micro-PTV ou la micro-PIV qui nécessitent
la reconnaissance de traceurs ou groupes de traceurs individuels dans l’écoulement.
La dual-slit apparaît comme une technique intéressante, économique, et facile à mettre
en œuvre pour des mesures de vitesses de globules rouges dans des microvaisseaux en
conditions physiologiques. Néanmoins, il reste à élucider la relation entre la vitesse dé-
terminée par dual-slit et les vitesses caractéristiques de l’écoulement (vitesse maximale,
vitesse moyenne, etc.). Ceci sera l’objet de la section 3.1, où nous reviendrons sur les
différents travaux qui ont visé à établir une relation entre la vitesse mesurée par dual-slit
et la vitesse moyenne de l’écoulement. Nous discuterons aussi des travaux qui ont sou-
ligné l’importance de paramètres comme la distance entre les slits ou la taille des slits.
Notre but est de clarifier la signification physique de la vitesse mesurée par dual-slit.
1.3.1.5 Conclusion
Pour des mesures de vitesses de globules rouges dans des microvaisseaux en conditions
d’écoulement physiologique, et donc pour des hématocrites pouvant être conséquents,
c’est la dual-slit qui semble avoir le meilleur potentiel. Elle est d’ailleurs très largement
utilisée. Toutefois, les problèmes liés à la présence de gradients de vitesse à l’échelle
de la mesure ne sont résolus pour aucune de ces techniques. Pour cette raison, nous
nous sommes plus particulièrement penchés sur la technique de dual-slit (cf. section 3.1)
et sur l’influence des gradients de vitesse sur la mesure. Dans des cas d’écoulements
de suspensions diluées, le suivi de globules rouges individuels (PTV) est aussi un bon
moyen d’obtenir leur profil de vitesse.
28
1.3 La microcirculation : les méthodes d’exploration
1.3.2 Mesure de l’hématocrite
La mesure du débit sanguin à partir des profils de vitesse des globules rouges nécessite
de connaître l’hématocrite de tube dans le vaisseau (Ht). Une technique classique pour
déterminer Ht est de collecter, dans un tube à hématocrite, le sang ayant circulé dans
un volume connu de vaisseau ou de canal. Ce tube est centrifugé, puis le rapport entre
la hauteur de globules rouges et la hauteur totale de fluide dans le tube détermine le
rapport entre le volume de globules et le volume total de sang. Cependant, en conditions
expérimentales il est compliqué de récupérer le sang circulant dans une longueur donnée
de vaisseau. De plus, cela met fin à l’expérience en cours. Il est également exclu de
mesurer des fluctuations de l’hématocrite avec cette technique. Pour ces raisons, nous
choisissons d’utiliser plutôt le signal provenant de séquences d’images de l’écoulement.
Différentes techniques de mesure de l’hématocrite, présentées ci-dessous, existent alors.
1.3.2.1 Mesure de l’hématocrite par comptage
A partir de séquences d’images d’écoulements sanguins dans un vaisseau où les globules
rouges sont individualisables et en connaissant les dimensions du vaisseau, Ht peut être
obtenu simplement par : Ht =
N × VGR
V , où N est le nombre moyen de globules rouges
comptés dans un volume V du vaisseau et VGR le volume d’un globule. Le nombre de
globules rouges peut être déterminé manuellement ou de manière automatisée grâce à
des méthodes de traitement d’images.
1.3.2.2 Mesure de l’hématocrite à partir de paramètres dynamiques de
l’écoulement
Dans les capillaires assez petits pour que les globules rouges circulent à la file, Ht peut
être calculé à partir de la vitesse des globules rouges ( VGR ) et du débit de globules
rouges. Dans ces vaisseaux, Johnson et al. (1973) mesurent le nombre de globules rouges
par unité de longueur : fGR
VGR
, où fGR est le nombre de globules rouges qui passent à travers
une section du vaisseau par unité de temps. Ce rapport, indicateur de l’hématocrite dans
un capillaire, peut ensuite être reliée à Ht par :
Ht =
fGR × VGR
VGR × pir2 , où pir
2 est la section du vaisseau.
Cette formulation est surtout utilisée dans les études physiologiques où fGR et VGR
sont obtenus à partir de visualisations d’écoulements sanguins in vivo en microscopie
à fluorescence (Braun et al., 2002; Schaffer et al., 2006; Nishimura et al., 2010), ou en
microscopie intravitale (Desjardins and Duling, 1987; Constantinescu et al., 2001).
Cette technique de détermination de l’hématocrite est bien adaptée pour des capillaires
où les globules circulent en file indienne. Il faut également être capable de déterminer la
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vitesse des globules et le nombre de globules circulant par unité de temps. Ceci implique
généralement d’être dans des conditions où les globules rouges sont reconnaissables in-
dividuellement, et donc pas trop concentrés. Dans le cas contraire, une alternative pour
mesurer Ht est de relier une mesure de l’atténuation de la lumière à la concentration
dans le vaisseau. C’est cette technique que nous présentons dans ce qui suit.
1.3.2.3 Mesure de l’hématocrite à partir de la densité optique
La densité optique (DO) est la propriété d’un échantillon à diminuer l’intensité d’un
faisceau lumineux qui le traverse. Elle est définie par :
DO = log10
(
I0
I
)
= DOabs +DOdiff . (1.3.1)
I0 est l’intensité du faisceau incident et I l’intensité du faisceau transmis. Il s’agit alors
de déterminer une relation entre DO et Ht. Plusieurs études ont été menées dans ce but,
à l’aide d’une mesure de référence de Ht obtenue par centrifugation de la suspension
de globules rouges contenue dans un capillaire en verre. Jendrucko and Lee (1973) ont
ainsi montré que la DO varie non linéairement avec Ht et qu’elle ne dépend ni de la
pression partielle d’oxygène ni de la vitesse des globules rouges. Ils ont établi une relation
empirique entre laDO etHt pour des tubes en verre de différents diamètres. Ces résultats
ont été repris par Lipowsky et al. (1980), dans le but d’étudier l’influence sur les mesures
de DO de la diffusion et de l’absorption de la lumière dans de petits capillaires en verre.
Pour une suspension de globules rouges, la DO mesurée peut s’exprimer comme la
somme de la DO due à l’absorption (DOabs) et de la DO due à la diffusion (DOdiff )
de la lumière incidente (cf. équation 1.3.1). La DOabs est obtenue par Lipowsky et al.
(1980) en effectuant des mesures sur des solutions d’hémoglobine qui suivraient la loi
d’extinction de Beer-Lambert. Lipowsky et al. (1980) ont évalué DOdiff pour différentes
valeurs de Ht et D, par soustraction de la DO totale mesurée pour des suspensions de
globules rouges et de la DOabs mesurée sur des solutions d’hémoglobine, voir figure 1.3.5.
Il apparaît que pour des diamètres de tubes de 40 à 70 µm et lorsque Ht < 30%, le terme
de diffusion domine la mesure de la DO totale. Pour 30% < Ht < 80%, c’est au contraire
le terme d’absorption qui domine.
Une loi empirique a été déduite de ces mesures (Lipowsky et al., 1980), mais les
paramètres qu’elle met en jeu sont difficiles à déterminer. Ils font notamment intervenir
le volume des globules rouges, les indices de réfraction de l’hémoglobine et du milieu, et
les caractéristiques du photodétecteur.
Un peu plus tard, une procédure complexe de calibration de la mesure de l’hémato-
crite par mesure de DO a été proposée par Pries et al. (1983). Ils ont mis notamment
en évidence que la DO d’une solution d’hémoglobine et la DOabs d’une suspension de
globules rouges de même concentration en hémoglobine ne sont pas égales. Il y a toujours
une partie de la lumière qui est transmise sans être absorbée par passage à travers les
particules. De plus, Pries et al. (1983) mettent en évidence que les choix de la longueur
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A)
B)
Figure 1.3.5: Mesures de densité optique en fonction de l’hématocrite de tube de
Lipowsky et al. (1980). A) Les symboles représentent les mesures expérimentales de la DO
totale dans des suspensions de globules rouges. Les lignes pointillées indiquent la DOabs mesu-
rée dans des solutions d’hémoglobine. Les lignes pleines représentent la loi phénoménologique
reliant DO et Ht, déterminée par ajustement aux données expérimentales. B) Composante de
diffusion de la densité optique, les symboles représentent les mesure expérimentales de la DO
totale moins la DOabs, les lignes pleines représentent la loi phénoménologique reliant DOdiff
et Ht, déterminée par ajustement aux données expérimentales.
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d’onde et de l’angle d’ouverture du photodétecteur sont déterminants pour la mesure de
DO. Par ailleurs, comme mentionné par Japee et al. (2005), il convient de prendre en
compte la lumière qui arrive au capteur sans être atténuée par l’échantillon (« glare cor-
rection »). Il est aussi nécessaire d’introduire une zone noire dans l’image pour servir de
zéro de référence. Une fois ces considérations prises en compte et leur processus de cali-
bration effectué, Pries et al. (1983) ont mesuré la DO de suspensions de globules rouges.
Ils relient eux aussi cette mesure à l’hématocrite, de façon empirique, pour différents
diamètres de capillaires en verre (13 à 68 µm de diamètre).
Les mesures micro-photométriques de DO pour la détermination de l’hématocrite
apparaissent donc complexes à mettre en œuvre et nécessitent une calibration rigoureuse,
précise, et spécifique au système optique utilisé. Par exemple, l’impact de l’ouverture
numérique du microscope, qui est un des paramètres influant sur la mesure de DO, a été
étudié par Patel and Pittman (2002), qui ont notamment mis en évidence la complexité
d’interprétation des résultats de cette mesure.
1.3.2.4 Conclusion
Pour la mesure d’hématocrite, il apparaît donc intéressant d’allier lorsque les condi-
tions d’écoulement le permettent des mesures par comptage, qui sont faciles à mettre en
œuvre, à des mesures micro-photométrique calibrées.
1.3.3 Les méthodes de mesure dans la microcirculation : conclusion
Au vu des techniques de mesures décrites ci-dessus, nous avons choisi d’une part
d’étudier finement la technique de dual-slit pour la mesure de vitesse des globules rouges
et d’autre part de mettre au point une technique fiable et compatible avec notre système
expérimental de mesure de l’hématocrite. La vérification de la conservation de la masse
entre les trois branches d’une bifurcation permettra de valider nos mesures (Cokelet
et al., 1998).
1.4 Conclusion et objectifs de la thèse
Dans la microcirculation, la taille caractéristique des vaisseaux est comparable à la
taille d’un globule rouge. Le sang est une suspension concentrée de cellules déformables,
les globules rouges. En conséquence, les effets dynamiques non linéaires liés à la présence
des globules rouges jouent un rôle crucial dans le transport de l’oxygène vers les tissus.
En particulier, l’effet de séparation de phase aux bifurcations microvasculaires contribue
à rendre la fraction volumique de globules rouges extrêmement hétérogène d’un vaisseau
à l’autre.
Nous nous intéressons à étudier finement ce phénomène in vitro, dans un régime re-
présentatif des conditions physiologiques, qui est rarement étudié en conditions d’écoule-
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ment maîtrisées. Pour cela, un dispositif expérimental microfluidique a été mis au point.
Les aspects métrologiques spécifiques aux suspensions concentrées de globules rouges
ont tout d’abord été abordés dans l’objectif de quantifier les paramètres de l’écoulement.
Ces paramètres sont le champ des vitesses, pour lequel nous avons choisi la technique
de dual-slit, et le champ des concentrations, pour lequel nous allons considérer l’asso-
ciation de techniques de comptage et photométriques. Différents régimes d’écoulement
seront d’abord explorés pour des micro-canaux uniques droits, en faisant varier le débit,
la concentration et la taille des canaux. Une fois ces techniques de mesures maîtrisées,
notre objectif sera l’étude de l’effet de séparation de phase dans des micro-bifurcations
de différentes tailles, dans lesquelles les débits et les concentrations de globules rouges
varient. Les résultats obtenus seront ensuite comparés à des simulations numériques de
référence conduites avec des suspensions de particules sphériques rigides et monodis-
perses, ainsi qu’aux résultats obtenus in vivo par d’autres équipes.
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Chapitre 2
Écoulements in vitro de globules
rouges en micro-canaux : dispositif
expérimental
Pour étudier les écoulements de globules rouges en micro-canaux, un dispositif expéri-
mental microfluidique a été conçu et fabriqué. L’objectif est, dans un premier temps, de
mettre en place la métrologie de ces écoulements à l’aide de canaux uniques droits, puis
d’étudier l’effet de séparation de phase aux niveaux de micro-bifurcations. Ce chapitre
présente d’abord les géométries des micro-canaux réalisés et leur méthode de fabrication.
Puis nous décrivons le système fluidique mis en place pour engendrer les écoulements
dans le micro-système. Ensuite, nous présentons les suspensions qui seront étudiées ainsi
que leur mode de préparation. Enfin, nous décrivons le système optique utilisé pour
l’acquisition et l’enregistrement de séquences d’images des écoulements.
2.1 Les micro-canaux
La géométrie des canaux est dessinée grâce au logiciel CleWin, puis imprimée sur un
masque verre-chrome par lithographie laser. Le masque verre-chrome sert à la fabrication
du moule contenant le relief des canaux en positif, grâce à la technique de photolitho-
graphie (Section 2.1.2). Du PDMS est ensuite coulé sur ce moule et sur un autre moule
parfaitement lisse (Section 2.1.3). Le micro-système final est obtenu par l’assemblage
des deux disques de PDMS. Les différentes étapes pour réaliser un micro-système sont
schématisées sur la figure 2.1.1 et détaillées ci-dessous.
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Figure 2.1.1: Schéma du protocole de réalisation des micro-canaux par photolithogra-
phie et moulage de PDMS. 1. la résine est répartie sur le support en silicium. 2. En présence
du photomasque le tout est exposé aux UVs. 3. Après développement, les parties non exposées
aux UVs sont dissoutes. 4. Le PDMS est coulé sur le moule. 5. La couche de PDMS avec les
canaux en négatif est assemblée avec une couche de PDMS lisse.
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2.1.1 Géométries des micro-canaux
2.1.1.1 Canaux uniques droits
Dans un premier temps, nous avons réalisé des canaux droits uniques de 8 mm de long
et de sections carrées de différentes tailles 40µm×40µm, 20µm×20µm, 10µm×10µm et
5µm×5µm. Chaque canal est relié en amont à un canal d’alimentation et en aval à un
canal de drainage, chacun mesure 15 mm de long et est de largeur plus importante que
la section d’essai (100µm×40µm, 100µm×20µm, 50µm×10µm, 50µm×5µm). A chaque
extrémité des canaux d’alimentation et de drainage, un trou de 1 mm de diamètre
permet les échanges de fluide avec l’extérieur. Les détails de l’architecture des canaux
sont présentés en Annexe A. Pour chaque profondeur de canal (de 5 à 40 µm), un fichier
décrivant la géométrie des canaux, un masque verre-chrome et un moule ont été réalisés.
À partir d’un moule contenant les canaux en positif, nous pouvons fabriquer de multiples
micro-systèmes en PDMS.
2.1.1.2 Micro-bifurcations
Nous avons par la suite réalisé des micro-canaux pour l’étude de l’effet de séparation
de phase au niveau de micro-bifurcations. Pour permettre le contrôle du débit et de
l’hématocrite dans des bifurcations divergentes de différentes tailles, le choix s’est porté
sur des bifurcations uniques composées de trois branches. Le canal d’entrée et les deux
canaux de sorties ont chacun une section de soit 10µm×10µm soit 20µm×20µm. La
bifurcation a la forme d’un T, ce qui permet de s’affranchir des contraintes géométriques
liées à une forme en Y (Doyeux et al., 2011). L’architecture du réseau a été conçue de
sorte que les trois branches d’une bifurcation soient visibles à l’aide de notre système
optique sur une longueur de canal assez grande pour pouvoir appliquer nos méthodes de
mesures des écoulements, tout en minimisant la taille des images à enregistrer. C’est dans
ce but que la forme des quatre types de bifurcations étudiées, présentées en figure 2.1.2, a
été adoptée. Le canal d’entrée du fluide est celui situé au milieu de la bifurcation. Nous
avons quatre modèles de micro-bifurcations, pour lesquels nous adoptons la notation
W 1µm-W eµm−W 2µm, où W est la largeur du canal, les exposants 1 et 2 font références
aux branches filles et l’exposant e à la branche d’entrée. Les quatre types de bifurcations
sont donc notés :
– 20µm-20µm-20µm : le canal d’entrée et les deux canaux de sortie ont une section
de 20µm×20µm,
– 10µm-20µm-20µm : le canal d’entrée et un canal de sortie ont une section de
20µm×20µm, l’autre canal de sortie a une section de 10µm×10µm,
– 10µm-20µm-10µm : le canal d’entrée a une section de 20µm×20µm et les deux
canaux de sortie ont une section de 10µm×10µm,
– 10µm-10µm-10µm : le canal d’entrée et les deux canaux de sortie ont une section
de 10µm×10µm.
Nous avons donc trois géométries symétriques et une asymétrique (la 10µm-20µm-20µm).
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Comme dans le cas des canaux droits, les micro-canaux à section carrée sont alimentés
et drainés par des canaux plus larges. Pour une micro-bifurcation, on a donc un canal
d’alimentation et deux canaux de drainages (de section 100µm×20µm ou 50µm×10µm).
Les trous d’alimentation situés aux extrémités des canaux doivent être suffisamment
distants (3 mm centre à centre) pour permettre la connexion de trois réservoirs de fluide
(cf. Section 2.2). La géométrie complète d’une bifurcation est présentée en figure 2.1.2
a.
Pour réaliser un moule, contenant le réseau de bifurcations en positif, deux masques
verre-chrome sont nécessaires. Sur le premier masque, l’ensemble du réseau de bifurca-
tions est imprimé et apparaitra avec une hauteur de 10 µm sur le moule. Seuls les canaux
les plus grands (20 µm) figurent sur le deuxième masque, ils apparaitront avec une hau-
teur de 10µm supplémentaires sur le moule (voir le procédé de photolithographie, section
suivante). L’architecture des canaux est décrite en Annexe A.
a) b)
Figure 2.1.2: Dessin des micro-bifurcations avec le logiciel CleWin. a) Une bifurcation
avec son canal d’alimentation et ses deux canaux de drainage. b) Détail des quatre modèles de
bifurcations étudiées, elles sont formées de canaux à section carrée de 10µm×10µm (vert clair)
ou 20µm×20µm (vert foncé).
2.1.2 Fabrication des moules par photolithographie
Nous avons réalisé les moules dans la « zone photolithographie de la plateforme de
micro et nanotechnologies » du Laboratoire d’Analyse et d’Architecture des Systèmes
(LAAS-CNRS). Le principe de la photolithographie est le suivant : une image imprimée
sur un masque verre-chrome est reproduite sur un substrat en silicium. Pour cela, le
substrat est recouvert d’une couche de résine photosensible (étape 1 sur la figure 2.1.1).
Le masque est ensuite superposé à ce substrat. L’ensemble est exposé à un rayonnement
ultra violet (UV) (étape 2), et la zone de la couche de résine qui est exposée subit une
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transformation chimique. Nous utilisons une résine négative, le SU8, cela signifie que
la solubilité de la zone exposée aux UVs diminue. Cette zone est alors insensible au
traitement chimique appliqué par la suite : c’est la phase de développement (étape 3).
Après cette étape le moule est obtenu : l’image présente sur le masque est gravée en
positif sur le substrat. La hauteur des micro-canaux en SU8 sur le moule dépend de
la viscosité de la résine utilisée, de la quantité appliquée, et de la façon dont la résine
est répartie sur le substrat. La durée de l’exposition aux UVs et la durée de la phase de
développement sont aussi des paramètres à considérer pour obtenir la hauteur souhaitée.
Pour chaque hauteur de résine (5, 10, 20 ou 40 µm), un protocole expérimental précis
est donc développé.
Dans le cas des micro-bifurcations, deux hauteurs différentes de résine sont nécessaires
sur un seul moule. Le protocole de photolithographie décrit ci-dessus est alors appliqué
deux fois. Le support en silicium est recouvert d’une première couche de résine qui aura
une épaisseur finale de 10 µm. Nous y apposons le premier masque sur lequel la géo-
métrie de tous les canaux est imprimée. Après les phases d’exposition aux UVs et de
développement, une seconde couche de résine est répartie sur ce même substrat ; elle
aura aussi une épaisseur finale de 10 µm. Cette fois le deuxième masque y est appliqué,
il contient la géométrie des canaux qui auront une hauteur de 20 µm sur le moule. Les
étapes d’exposition aux UVs et de développement sont répétées. La deuxième exposi-
tion aux UVs est une étape délicate car le masque doit être parfaitement aligné avec
la géométrie de la première couche de résine, afin que les deux couches de résines coïn-
cident exactement. Des mires d’alignement, dessinées initialement sur les deux masques,
permettent de réaliser cette opération : à l’aide d’un microscope, les mires du second
masque sont superposées précisément avec les mires imprimées sur le substrat (prove-
nant du premier masque), cela juste avant d’exposer l’ensemble substrat-masque aux
UVs pour la deuxième fois.
Une fois qu’un moule est réalisé, nous mesurons la hauteur des micro-canaux en SU8, à
l’aide d’un profilomètre à contact, afin de vérifier qu’elle correspond bien à celle attendue.
Si ce n’est pas le cas, il faut ajuster le protocole de photolithographie. Nous avons ainsi
mesuré pour les canaux droits : 44,5 µm +/- 0,1 µm, 17,7 µm +/- 0,05 µm, 10,4 µm +/-
0,05 µm et 5,4 µm +/- 0,05 µm. Et pour les micro-bifurcations : 10,0 µm +/- 0,1 µm et
20,5 µm +/- 0,2 µm.
Avant de couler le PDMS sur un moule (étape suivante, Section 2.1.3), nous appliquons
un traitement anti-adhésif à la surface des moules, afin de pouvoir démouler le PDMS du
silicium. Les moules sont traités par silanisation, ce qui consiste à greffer à leur surface
une mono-couche d’octadecyltrichlorosilane (OTS), un composé organo-métallique. Pour
cela, nous utilisons du Trichloro(1H, 1H, 2H, 2H -perfluorooctyl)silane, ou F-OTS, qui
est déposé en phase gazeuse à la surface des moules.
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2.1.3 Moulage et collage du PDMS
Les étapes 4 et 5 de la figure 2.1.1 représentent les étapes de moulage et d’assemblage
du PDMS. Dans un premier temps, le produit de base (PDMS liquide, SYLGARD®184
Silicone elastomer) et le durcisseur (SYLGARD®184 Curing agent) sont mélangés à des
proportions de 10 pour 1 en masse. Le mélange est dégazé sous vide puis coulé sur
le moule qui contient les micro-canaux en positif (étape 4). Enfin, il est cuit à 65°C
pendant une heure. La couche de PDMS est ensuite démoulée ; elle contient la réplique
des micro-canaux en négatif. Pour permettre l’alimentation en fluide des canaux, les
entrées et sorties du dispositif microfluidique sont percées à l’aide d’un emporte-pièce
qui a la taille des futurs tubes extérieurs. Ensuite, afin d’être parfaitement propre, le
PDMS est placé dans du détergent (Decon 90) et dans un bain à ultrasons. Finalement,
il est assemblé avec un autre exemplaire de PDMS (étape 5) qui a été coulé sur un
moule lisse. Cette couche de PDMS lisse a été partiellement cuite (30-40min à 55°C),
afin d’être démoulée facilement, mais sans être toutefois complètement réticulée pour
permettre la formation de liaisons à l’interface entre les deux couches de PDMS. Cette
technique d’assemblage des deux couches de PDMS est décrite par Go and Shoji (2004);
Eddings and Gale (2008). Une fois assemblées, les deux couches de PDMS sont chauffées
à 110°C pendant 15 min de sorte à solidifier leurs liaisons.
La figure 2.1.3 présente la photographie d’une bifurcation en PDMS. Les petites imper-
fections visibles au niveau du canal d’entrée (bords plus épais irréguliers par endroits)
sont dues au procédé de photolithographie. Lors de la phase d’alignement (voir Sec-
tion 2.1.2) du second masque et du substrat contenant la première couche de résine, la
deuxième couche n’a pas été parfaitement alignée avec la première ; ces légers décalages
(4x et4z) sont visibles sur la figure 2.1.3 qui montre les micro-canaux après le moulage
du PDMS.
2.2 Système fluidique
L’écoulement dans les micro-canaux est engendré par un contrôleur de pression (Mi-
croFluidics Control System 8C, Fluigent). Les pressions imposées en entrée et/ou en
sortie de canaux, via un logiciel relié au contrôleur de pression, peuvent varier de 0,5 à
1100 mbar. L’utilisation d’un contrôleur de pression a été préférée à celle d’un pousse-
seringue car la stabilité de l’écoulement est bien meilleure, surtout pour les petits débit
(<1 µL/min), et car nous pouvons alimenter le canal en fluide de façon très simple. En
effet, nous utilisons de petits réservoirs (dispense tips, Nordson EFD), qui sont directe-
ment connectés en entrée ou en sortie des canaux grâce à une pointe de distribution en
acier courbée à 90° et de 0,8 mm de diamètre interne (voir figure 2.2.1). Ces réservoirs
contiennent soit la suspension à étudier soit du liquide physiologique. Ils sont fermés
puis reliés au contrôleur de pression par un tube souple (Fisher) contenant l’air poussé.
Cette configuration, voir figure 2.2.1, permet de placer l’ensemble du dispositif sous les
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Figure 2.1.3: Bifurcation 10µm-20µm-10µm en PDMS , 4x et 4z montrent le léger
décalage des deux couches de résines lors de la fabrication du moule en SU8.
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objectifs du microscope. De plus, les quantités de fluide et les longueurs de tubes utilisées
pour alimenter le micro-système sont minimisées, afin de limiter les problèmes de fuites,
de volumes morts ou de bulles d’air.
Un canal est d’abord rempli avec du liquide physiologique, qui est introduit dans
un réservoir (∼50 µL) connecté au contrôleur de pression. Une fois le canal rempli, la
suspension de globules rouges est introduite par un second réservoir connecté à une
autre extrémité du micro-canal. Avant de connecter le réservoir avec les globules rouges
dans le PDMS, la suspension est légèrement poussée afin qu’une goutte se forme à la
sortie du tube de distribution. Le liquide physiologique est lui poussé à sortir à l’endroit
où le réservoir avec les globules rouges sera connecté. Cette procédure permet d’éviter
l’apparition de bulles d’air dans le canal, qui perturberaient l’écoulement.
Dans le cas d’une bifurcation, trois réservoirs sont reliés au contrôleur de pression. La
suspension de globules rouges est introduite dans la branche du milieu (cf. figure 2.1.3).
Les deux autres branches sont connectées à un réservoir contenant du liquide physio-
logique. Pour une bifurcation et une pression d’entrée donnée, il est possible de faire
varier la pression en sortie d’un des canaux, dans le but de dissymétriser l’écoulement
après la bifurcation. Il convient d’éviter de connecter et de déconnecter les réservoirs afin
d’empêcher l’introduction de débris de PDMS dans les canaux qui se bouchent très faci-
lement. Malgré les précautions prises, des poussières ou des globules rouges finissent par
boucher les canaux. En conséquence un micro-canal droit ou une micro-bifurcation ne
sert généralement qu’à une seule série d’expériences réalisée avec une suspension donnée.
Figure 2.2.1: Micro-système et connectique. Le micro-système en PDMS est placé sous
l’objectif du microscope. Un réservoir alimente en fluide le canal d’entrée de la bifurcation
et deux réservoirs récupèrent le fluide en sortie. Le bouchon de chaque réservoir est relié au
contrôleur de pression via un tube souple pressurisé.
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Figure 2.2.2: Dispositif expérimental. Le micro-système est placé sous le microscope,
l’écoulement est engendré par le contrôleur de pression piloté par l’ordinateur à droite sur
la photo. Une caméra rapide est reliée au microscope. Les séquences d’images de l’écoulement
sont visualisées et enregistrées sur l’ordinateur présent à gauche sur l’image.
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2.3 Préparation des suspensions
Suspensions de globules rouges
Nous inspirant des travaux de Shevkoplyas et al. (2003), nous avons utilisé différents
milieux pour la préparation des globules rouges : le Phosphate Buffured Saline (PBS :
9 mM de Na2HPO4, 1.3 mM de NaH2PO4 et 140 mM de NaCl), le Glucose Albumine
Sodium Phosphate (GASP : PBS + 5,5 mM de glucose et 10 mg/mL d’albumine de
sérum bovin (BSA)) et le PBS-EDTA (PBS contenant 1,5 mg/mL d’acide éthylène
diamine tétra-acétique, un anticoagulant). Le sérum d’albumine bovine (BSA) présent
dans le GASP empêche l’agrégation des globules rouges dans nos suspensions.
Les suspensions de globules rouges sont préparées au laboratoire à partir d’échantillons
de sang d’environ 50µL prélevés sur un volontaire sain, l’expérimentateur en l’occurrence.
Ces prélèvements sont effectués à l’extrémité du doigt avec un stylo auto piqueur. Le
sang prélevé est immédiatement dilué dans 500µL de PBS-EDTA. Les globules rouges
sont ensuite lavés. Pour cela, la suspension est centrifugée (1400 g, 6 min) puis le culot
est remis en suspension dans du tampon GASP. Cette étape de rinçage est répétée 3
fois. Pour finir, un volume connu de culot de globules rouges lavés est dilué dans un
volume connu de milieu suspendant. De ce fait, la fraction volumique de globules rouges
dans la suspension finale est maitrisée, elle correspond à l’hématocrite de réservoir. Lors
de cette dernière étape, un milieu particulier est utilisé pour suspendre les globules
rouges. Afin d’éviter que les globules rouges ne sédimentent dans les réservoirs ou dans
les canaux, le milieu final doit avoir la même densité que les globules, i.e. 1,09-1,1 g/mL.
Pour cela, une solution communément employée pour réaliser des gradients de densité
est utilisée : l’Optiprep (Axis-Shield). Une solution stock contenant 90% d’Optiprep et
10% de GASP×10 (GASP concentré 10 fois) est d’abord préparée. Les proportions de
solution stock et de GASP, nécessaires pour assurer au milieu final de suspension des
globules rouges d’avoir la même densité que les globules rouges, ont été déterminées (cf.
Annexe B). Ce milieu est composé de 35% de solution stock et 65% de GASP.
Les valeurs du pH, de la conductivité ionique (σ) et de l’osmolalité (Osm, moles de
particules en solution par kg de solvant) des milieux de suspension des globules rouges,
doivent être proches des valeurs connues pour le plasma sanguin : pH=7,4, σ ∼1,3 S/m et
Osm = 290 mOsm/kgH2O. Les globules rouges sont en effet très sensibles au phénomène
d’osmose. Si l’eau pénètre par osmose dans le globule rouge, celui-ci peut gonfler au
point de se déchirer (hémolyse). Si au contraire la concentration en sel est trop élevée,
les globules vont se flétrir et former ce que l’on appelle des échinocytes. La concentration
en sels des milieux de suspension des globules rouges est donc rigoureusement ajustée. Le
pH et la conductivité ionique du milieu final ont été mesurés : pH=7,4 et σ = 1, 1 S/m.
Concernant l’osmolalité, Shevkoplyas et al. (2003) précisent que l’osmolalité du GASP
est de 290mOsm/kgH2O. Par ailleurs, l’Optiprep est composé de 60% d’iodixanol dans
de l’eau, et l’iodixanol a une osmolalité de 290 mOsm/kg H2O. L’équilibre osmotique est
donc garanti dans notre milieu de suspension des globules rouges, ce qui est d’ailleurs
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confirmé par nos observations microscopiques des globules (voir figure 2.3.1).
Suspensions de latex
Lors de la mise au point des techniques expérimentales, nous avons utilisé des suspen-
sions de particules de latex. L’avantage de ces suspensions est qu’elles peuvent être plus
rapidement préparées et en plus grande quantité que les suspensions de globules rouges.
La solution mère (Invitrogen) est une suspension concentrée de particules de latex mo-
nodisperses de 4,1 µm de diamètre dans de l’eau (2% v/v). Pour éviter la sédimentation
des particules, on les suspend dans un milieu composé d’eau et de glycérol, qui a la
même densité que les particules (1,055 g/mL). Pour cela, le glycérol est présent à 24%
en masse dans l’eau. La fraction volumique finale de particules de latex en suspension
est généralement de l’ordre de 0,05%.
2.4 Visualisation : microscope et caméra
Le système d’acquisition utilisé est composé d’un microscope Leica (DMRXA2), équipé
de trois objectifs (×10, ×20 et ×50) à longue distance de travail, sur lequel est montée
une caméra. Trois caméras ont été utilisées au cours de la thèse : une caméra CCD
(PCO Sensicam avec un capteur de 1280×1024 pixels et un encodage sur 12 bits), une
caméra rapide APX (capteur 1024×1024 pixels, 10 bits) et une caméra rapide Dimax
(capteur 2016×2016 pixels, 12 bits). Le pilotage des paramètres d’acquisition et d’enre-
gistrement des images est effectué grâce au logiciel CamWare. La fréquence d’acquisition
est limitée à 20 images/s avec la Sensicam, ce qui n’est pas suffisant pour la mesure des
écoulements de globules rouges. C’est pourquoi nous utilisons une caméra rapide pour
pouvoir quantifier des vitesses. Les fréquences d’acquisitions généralement utilisées sont
comprises entre 1000 à 4000 images/s, mais pour certaines expériences nous sommes
descendus jusqu’à 100 fps et montés jusqu’à 10000 fps. Avec l’objectif ×20, la résolution
des images est d’environ 3 pixels/µm pour la Sensicam et l’APX et de 4,3 pixels/µm
pour la Dimax. En plus d’avoir une très bonne résolution, la Dimax présente l’avantage
de pouvoir imager des champs plus grands en conservant une bonne résolution même
lorsque la fréquence d’acquisition devient importante. Tandis qu’avec l’APX, la taille
possible des images à enregistrer diminue rapidement quand la fréquence d’acquisition
augmente. Or nous avons besoin d’assez grandes images (200µm×200µm environ) pour
voir les trois branches d’une bifurcation simultanément. De plus, le transfert des images
de la mémoire de la caméra vers celle de l’ordinateur est beaucoup plus rapide avec
la Dimax, qui permet donc d’enregistrer facilement plusieurs films d’une même série
d’essais (même canal, même suspension mais débits différents, par exemple).
Par ailleurs, comme nous travaillons avec de hautes fréquences d’acquisition et des
suspensions concentrées de globules rouges qui atténuent beaucoup la lumière incidente,
nous avons opté pour un système d’éclairage puissant. Il s’agit d’une source de lumière
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(A)
(B)
Figure 2.3.1: Images d’écoulements de globules rouges dans les micro-canaux, ob-
jectif ×20. (A) Micro-canaux uniques droits, acquisition avec la caméra APX, de gauche à
droite et de haut en bas : - sections : 100µm×20µm, 10µm×10µm, 20µm×20µm, 20µm×20µm,
- hématocrites de réservoir : 40%, 30%, 40%, 60%, - fréquences d’acquisition : 2000 fps, 1000
fps, 2000 fps, 2000 fps. (B) Micro-bifurcations, acquisition avec la caméra Dimax, de gauche
à droite et de haut en bas : - type de bifurcation : 10µm-10µm-10µm, 10µm-20µm-10µm, 10µm-
20µm-20µm, 20µm-20µm-20µm, - hématocrite de réservoir : 45%, 30%, 30%, 25%, - fréquences
d’acquisition : 500 fps, 1000 fps, 1000 fps, 2000 fps.
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externe collimatée dont l’intensité lumineuse est réglable (Leica, EL 6000 type métal
halide).
2.5 Conclusion
L’ensemble du dispositif expérimental mis en place (cf. figure 2.2.2) nous permet donc
d’obtenir des séquences d’images d’écoulements de globules rouges (voir figure 2.3.1)
ou bien de particules de latex. Une fois ce dispositif optimisé (moulage et collage du
PDMS réussis, gammes de pression à appliquer déterminées, absence de bulles et de
poussières, etc.), les mesures de vitesses et de concentrations de ces écoulements ont
été mises au point sur les canaux uniques droits. Les écoulements de globules rouges
au niveau des quatre types de micro-bifurcations présentés ont ensuite pu être étudiés.
Différentes gammes de concentrations et débits de globules rouges ont été explorées dans
le but de caractériser l’effet de séparation de phase.
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Développements métrologiques
Nous avons discuté précédemment les particularités des écoulements étudiés (fortes
concentrations, petits canaux) et décrit les différentes méthodes connues qui permettent
de mesurer les vitesses et les hématocrites de micro-écoulements de globules rouges.
Nous décrivons ici les méthodes choisies et développées dans le cadre de ce travail pour
mesurer, dans un premier temps, la vitesse des globules rouges (3.1), puis l’hématocrite
(3.2), pour enfin en déduire le débit de globules rouges et le débit de fluide suspendant
(3.3).
Dans ce qui suit, les axes 0y, 0x et 0z correspondent respectivement à la direction du
faisceau lumineux, à l’axe transversal et à l’axe longitudinal (direction de l’écoulement)
du canal (voir figure 3.0.1). L’origine des axes est prise au centre du canal. Les images
expérimentales sont une projection dans le plan 0xz.
Figure 3.0.1: Géométrie et notations.
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3.1 Profils de vitesse : validation et optimisation de la
technique de dual-slit
Comme cela a été expliqué précédemment (Section 1.3.1), nous avons choisi une mé-
thode de corrélation temporelle, la dual-slit, pour mesurer la vitesse des globules rouges
dans nos micro-canaux. Dans le chapitre 1 (section 1.3.1.4) nous avons souligné le fait que
dans un micro-canal les globules rouges sont positionnés à différentes profondeurs et y
circulent à des vitesses différentes. En conséquence, la signification physique de la vitesse
mesurée par dual-slit n’est pas évidente et n’a pas été clarifiée dans la littérature. Afin
d’éclaircir cette problématique, notre but a été de déterminer la relation entre la vitesse
mesurée par dual-slit et les vitesses caractéristiques de l’écoulement (vitesse maximale,
vitesse moyenne, etc.). Pour cela, la dual-slit a été d’abord optimisée en utilisant des
séquences d’images de synthèse qui représentent l’écoulement de globules rouges dans
la profondeur du canal, c’est-à-dire dans le plan inaccessible à l’expérimentateur. Ainsi,
tous les paramètres caractérisant l’écoulement des globules rouges, y compris leur profil
de vitesse dans la direction parallèle au faisceau de lumière incidente, sont maîtrisés.
Les résultats obtenus en appliquant la dual-slit à ces images de synthèse ont ensuite été
validés par des expériences conduites in vitro.
Ce travail a fait l’objet d’une publication dans le journal Microvascular Research,
reproduite ci-après.
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The dual-slit is a photometric technique used for the measurement of red blood cell (RBC) velocity in
microvessels. Two photometric windows (slits) are positioned along the vessel. Because the light is modulat-
ed by the RBCs ﬂowing through the microvessel, a time dependent signal is captured for each window. A time
delay between the two signals is obtained by temporal cross correlation, and is used to deduce a velocity,
knowing the distance between the two slits. Despite its wide use in the ﬁeld of microvascular research, the
velocity actually measured by this technique has not yet been unambiguously related to a relevant velocity
scale of the ﬂow (e.g.mean or maximal velocity) or to the blood ﬂow rate. This is due to a lack of fundamental
understanding of the measurement and also because such a relationship is crucially dependent on the
non-uniform velocity distribution of RBCs in the direction parallel to the light beam, which is generally
unknown.
The aim of the present work is to clarify the physical signiﬁcance of the velocity measured by the dual-slit
technique. For that purpose, dual-slit measurements were performed on computer-generated image se-
quences of RBCs ﬂowing in microvessels, which allowed all the parameters related to this technique to be
precisely controlled. A parametric study determined the range of optimal parameters for the implementation
of the dual-slit technique. In this range, it was shown that, whatever the parameters governing the ﬂow, the
measured velocity was the maximal RBC velocity found in the direction parallel to the light beam.
This ﬁnding was then veriﬁed by working with image sequences of ﬂowing RBCs acquired in PDMS
micro-systems in vitro. Besides conﬁrming the results and physical understanding gained from the study
with computer generated images, this in vitro study showed that the proﬁle of RBC maximal velocity across
the channel was blunter than a parabolic proﬁle, and exhibited a non-zero sliding velocity at the channel
walls.
Overall, the present work demonstrates the robustness and high accuracy of the optimized dual-slit tech-
nique in various ﬂow conditions, especially at high hematocrit, and discusses its potential for applications
in vivo.
© 2012 Elsevier Inc. All rights reserved.
Introduction
Oxygen and nutrient delivery to living tissues, and also metabolic
waste removal, are essentially determined by the dynamics of blood
ﬂow in microvascular networks involving vessels of diameters rang-
ing from about 4 μm to 100 μm. In these vessels, measuring the veloc-
ity distribution of red blood cells (RBCs), and a fortiori the blood ﬂow
rate, is still a challenge for several reasons. Firstly, the size of normal
human RBCs, which have a biconcave discoid shape, with a largest
diameter of about 8 μm and a thickness of about 2 μm (Popel and
Johnson, 2005), is not negligible compared to the vessel diameter.
Secondly, the hematocrit, i.e. the RBC volume fraction in a given
microvessel, can reach values as large as 0.8, (Pries et al., 1990). Be-
cause of the large hematocrits and strong conﬁnement, dynamical ef-
fects induced by RBCs (deformation, hydrodynamic interactions with
other RBCs or with the vessel wall) play an important role in micro-
vascular ﬂows. These effects induce non-linear complex bio-
rheological behavior, including RBC aggregation (Pries et al., 1990;
Sherwood et al., 2012). In particular, the shapes of velocity and he-
matocrit proﬁles are unknown.
Consequently, the development of a reliable way to measure both
velocity proﬁles and blood ﬂow rate in microvessels has been the
topic of a great deal of research. Several groups have aimed to adapt
modern techniques that have been developed tomeasure velocity ﬁelds
on single-phase ﬂows in the ﬁeld of microﬂuidics: micro-PTV (Particle
Tracking Velocimetry), micro-PIV (Particle Image Velocimetry) and
confocal micro-PIV. But, so far, the use of these techniques to measure
velocities of RBCs and plasma ﬂow in vitro have been limited to large
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microchannels (100 μm diameter) and moderately concentrated RBC
suspensions (up to 20% v/v) (Lima et al., 2006; Sherwood et al., 2012;
Sugii et al., 2005), while smaller channel sizes (~40 μm) and larger
hematocrit (up to 60%) have been reached in a study focusing on the
velocity proﬁles of ﬂuorescent exogenous tracers (Long et al., 2004).
Other groups have worked on improving the temporal or spatial
cross-correlation techniques classically used in microvascular re-
search (Sourice et al., 2005). In this context, one of the most popular
methods for measuring blood ﬂow at the scale of microvessels is the
dual-slit (or double-slit) technique. Based on temporal correlation,
this technique was introduced by Wayland and Johnson (1967). It
consists in transilluminating the vessel of interest and using two
photosensors (photodiodes or regions of interest in a digitized
image of the vessel) separated by a known distance, Ls, along the ves-
sel axis. The time modulation of the light intensity is recorded at both
positions. A cross correlation velocity, Vds=Ls/Tmax, is obtained,
where Tmax is the time delay for which the cross-correlation between
the two signals is maximum.
From its ﬁrst introduction by Wayland and Johnson, methodolog-
ical improvements regarding either the fundamental understanding
of the technique or its hardware implementation have never ceased
(Wayland and Johnson (1967), Gaehtgens et al. (1969), Gaehtgens
et al. (1970b), Wayland (1973), Baker and Wayland (1974), Silva
and Intaglietta (1974), Lee et al. (1983), Pittman and Ellsworth
(1986), Lee and Duling (1989), and Sapuppo et al. (2007)). In its orig-
inal version, the dual-slit technique was restricted to capillary vessels,
where individual RBCs or trains of RBCs circulate in single ﬁle at the
same velocity, which can then be measured straightforwardly by
temporal correlation.
However, within larger vessels, RBCs are positioned at different
depths and thus move at different velocities. Therefore, they do not
contribute in the same manner to the modulation of the light signal
received by the two photodiodes. Baker and Wayland (1974),
suggested that the cross-correlation velocity Vds measured by the
dual-slit for each transverse position (x coordinate) in the channel,
should be related to the ﬂow velocity proﬁle by
Vds xð Þ ¼
∫
D=2
−D=2
H x; yð Þ:u x; yð Þ2dy
∫
D=2
−D=2
H x; yð Þ:u x; yð Þdy
; ð1Þ
where y is the coordinate on the axis parallel to the incident light
beam, D is the channel depth, and u(x, y) and H(x, y) are the RBC ve-
locity and hematocrit proﬁles respectively. However, the right-hand
side of this equation corresponds to the dynamic average velocity of
the RBCs, i.e. the average velocity of the RBCs ﬂowing through a
given location during a ﬁnite time (Parthasarathi et al., 1999). In con-
trast, the cross correlation time delay Tmax used for calculating the
left-hand-side term represents a unique time shift for which the pho-
tometric signals from the two regions have the best match (Lee and
Duling, 1989). To the best of our knowledge, despite theoretical
work on the inﬂuence of ﬂow dispersion (i.e. the fact that the RBCs
do not all move at the same velocity) in the study of microvascular
ﬂows by the dual-slit technique (Lee and Duling, 1989), the equality
between the two terms of Eq. (1) (i.e. the cross-correlation velocity
Vds and the dynamic average deﬁned above) has never been proved.
Consequently, the physical signiﬁcance of the empirically derived
conversion factor usually used to relate the measured velocity to the
mean velocity (and, ﬁnally, to the ﬂow rate) is still an open question.
In particular, the inﬂuence of the parameters characterizing the
technique (size of the slits, distance between the slits, acquisition
frequency, duration of the sequence) on the measured velocity,
and their consequences on the conversion factor, are still largely
unknown despite someworks emphasizing the importance of the dis-
tance between slits (Lee and Duling, 1989; Silva and Intaglietta, 1974)
and the width of the slits (Baker and Wayland, 1974; Pittman and
Ellsworth, 1986). Moreover, the inﬂuence of the bluntness of the
RBC velocity proﬁle has also been highlighted (Pittman and
Ellsworth, 1986).
In spite of these uncertainties, the dual-slit technique for in vitro
(Sakai et al., 2009) or in vivo (Ong et al., 2010; Salazar Vazquez et
al., 2010; Villela et al., 2009) investigations of blood microcirculation
is still of interest in practice. Recently, Sapuppo et al. (2007)
developed and characterized an improved real-time automated
measurement system based on the dual-slit methodology. This mea-
surement system has been calibrated by using a rotating semitrans-
parent wheel with a surface textured to simulate typical images of
blood vessels. As in Lee et al. (1983), the measured tangential velocity
was found to be proportional to the radial position of the slits, as
expected. Nevertheless, this calibration does not evaluate the inﬂu-
ence of a non-uniform velocity distribution on the cross-correlation
velocity Vds measured by the dual-slit.
The aims of the present paper are therefore:
– To determine the relationship between the cross-correlation ve-
locity obtained by the dual-slit technique and the actual character-
istic velocities of the ﬂow (e.g. mean velocity, maximum velocity
or dynamic averaged velocity).
– To determine an optimal set of parameters (slit size, distance Ls
between the slits, acquisition frequency, duration of the sequence)
for the velocity measurement.
This is challenging because, in real experiments, the RBC velocity
proﬁle in the direction parallel to the incident light beam is not
known a priori. To overcome this difﬁculty, we propose to evaluate
the dual-slit method here by using simpliﬁed synthetic (computer
generated) image sequences of ﬂowing RBCs. In this way, the inﬂu-
ence of the velocity proﬁle (varying from a Poiseuille ﬂow to a plug
ﬂow), the hematocrit and the vessel depth can be determined. The
validity of the results will then be assessed by comparison with
microchannel experiments in vitro.
Materials and methods
In this section, the dual-slit technique and its implementation are
described, and details are given on the procedure developed to gener-
ate synthetic image sequences of RBCs ﬂowing in a channel. The main
idea is to simulate images that are inaccessible to the observer during
real experiments, whether in vitro or in vivo, i.e. images in the plane
deﬁned by both the ﬂow and the light beam directions. In this way,
all the parameters governing the ﬂow of RBCs are known, including
the velocity proﬁle. Finally, the experimental set-up and protocols
for recording in vitro image sequences are presented.
Note that, in the rest of the paper, the y-, x- and z-axes correspond
to the directions of the incident light beam and of the transverse and
longitudinal axes of the channel respectively (see Fig. 1), the ﬂow
being in the positive z direction. The synthetic images are generated
in the yz-plane, as indicated in Fig. 1, whereas the experimental im-
ages are a projected view in the xz-plane, i.e. transverse to the light
beam. The notations used are summarized in Table 1.
The dual-slit technique
Asmentioned in the introduction, the dual-slit is a temporal corre-
lation technique where the vessel under study is transilluminated
and two photosensors are positioned along the vessel axis (Oz), sep-
arated by a known distance Ls. Note that all distances, including Ls, are
integers expressed in pixel units. In our case, the photosensors are
rectangular regions of interest (slits) on a digital image of the vessel.
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In each slit, light ﬂuctuations are produced by the passage of the RBCs
ﬂowing through the vessel (Wayland and Johnson, 1967). The light
intensity modulation with time, i.e. the sum of gray levels in the slit
at each time step, is recorded at both positions with a sampling rate
F during a time period Tacq. The number of images in a sequence is
therefore M=Tacq×F. The two slits have a width w in the z direction
and a height h in the x direction (see Fig. 1), with the upper left corner
of the ﬁrst slit positioned at (xs, zs) pixels, and that of the second slit at
(xs, zs+Ls). The upstream signal is thus given by
S1 nð Þ ¼∑xSþh−1xi¼xS ∑
zSþw−1
zi¼zS G xi; zi;nð Þ; ð2Þ
where G(xi, zi, n) is the gray level value at position (xi, zi) on the nth
image of the sequence, which corresponds to time t=n/F.
Similarly, the downstream signal is
S2 nð Þ ¼∑xSþh−1xi¼xS ∑
zSþw−1
zi¼zS G xi; zi þ LS;nð Þ: ð3Þ
The separation between the slits causes S2 to be delayed with re-
spect to S1. The cross-correlation between the two signals, CS1S2, is
calculated on the entire image sequence for every frame delay
CS1S2 mð Þ ¼
XM
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S1 nð Þ−S1
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where
S1 ¼ 1
M
XM
n¼1
S1 nð Þ; ð5Þ
and
S2 ¼ 1
M
XM
n¼1
S2 nð Þ: ð6Þ
The corresponding time delay is T=m/F.
In the above expressions, the correlation is calculated over an en-
tire image sequence, as opposed to individual events. Thus, during
such a sequence, a signiﬁcant number of particles are involved and
the velocities of all these particles participate in the modulation of
the signal. The cross-correlation function has a maximum for a time
delay Tmax, which represents the most probable delay between the
two signals. The cross-correlation velocity is then obtained as: Vds ¼
Ls=ðδ TmaxÞ, where δ is the spatial calibration of the images
(expressed in pixels/μm) and Ls is in pixels.
If the number of particles passing through the slits during the ac-
quisition is not sufﬁcient (for example when Vmax or H is small), there
may be a loss of correlation (see Dual‐slit technique applied to
sequences of synthetic images section). In this case, the statistical
convergence of the process can be improved by repeating the Vds
measurement N times. For that purpose, N pairs of slits are
Table 1
Nomenclature.
Axes
Ox Channel transverse axis
Oy Axis parallel to the light beam
Oz Channel longitudinal axis
Parameters governing the ﬂow of RBCs
B Bluntness parameter (velocity proﬁle shape)
D Channel depth (μm)
H Hematocrit
HD Feed hematocrit
Vmax Velocity at the center of the channel (μm/s)
Vmean Mean velocity of the ﬂow (μm/s)
W Channel width (μm)
Lpart Characteristic size of the particles (pixels)
Parameters used for the implementation of the dual-slit technique
δ Spatial calibration (pixel/μm)
Dacq Maximum displacement of a particle during the entire sequence (pixels)
Dim Maximum displacement of a particle from one image to the next in
the sequence (pixels)
F Frame rate (fps)
Lp Distance between two pairs of slits (pixels)
Ls Distance between the two slits (pixels)
M Number of images
N Number of pairs of slits
Tacq Acquisition time (s)
w, h Slit width and height (pixels)
Output parameters
T Time delay between the two signals
Tmax Time delay that maximizes the cross-correlation
Vds Velocity measured by the dual-slit technique
Others parameters
CS1S2 Cross-correlation between S1 and S2 signals
G(x, z) Gray level value at position (x, z) of an image
S1, S2 Photometric signals, upstream and downstream
Fig. 1. Geometry and notations. The two slits are schematized in blue. In the case of synthetic image sequences (left), the ﬂowing particles, i.e. a simpliﬁed representation of RBCs,
are in a single plane deﬁned by the ﬂow and light beam directions. In consequence, the slit height h is ﬁxed to 1 pixel. In this plane, the velocity proﬁle is schematized by a dashed
red line. In contrast, in an in vitro experiment (right), the experimental images provide a projected view in a plane perpendicular to the light beam. The velocity proﬁle at mid-depth
of the channel is schematized by a solid red line.
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considered, each separated by Lp pixels along the z-axis. Typically
Lp=48, corresponding to 2–3 RBC sizes. For each pair of slits, the
time delay that maximizes the correlation is determined. Among the
delays thus obtained, the one that maximizes the magnitude of the
corresponding correlation is kept for the calculation of Vds.1
Application of the dual-slit technique to sequences of synthetic images
The dual-slit technique was ﬁrst investigated using simpliﬁed syn-
thetic image sequences of RBC ﬂows. These sequences were generat-
ed on a computer by simulating the ﬂow of particles (representing
the RBCs) in a single plane deﬁned by the ﬂow and light beam direc-
tions. In this case, the height of the slit, which was in the direction
perpendicular to the plane deﬁned above, was set to 1 pixel (see
Fig. 1). The following assumptions were made: the particles were
rigid, there were no interactions between them, and there were no
hydrodynamic interactions. Thus, the RBC velocity proﬁle did not re-
sult from these interactions but was imposed, varying from a parabol-
ic proﬁle to a plug ﬂow. In addition, the hematocrit distribution was
assumed to be uniform. In these conditions, all the parameters
governing the ﬂow of RBCs and used for the implementation of the
dual-slit technique were known, which allowed their inﬂuence on
Vds to be studied.
RBC ﬂow simulation
To generate the ﬁrst image of a sequence, the ﬁrst step was to ran-
domly distribute the centers of mass of a given number of particles in
the yz-plane, see Fig. 1. The channel depth, D ranged from 10 to
30 μm, i.e. the typical range of blood vessel dimensions for which
the use of the dual-slit technique is the most challenging. The shape
of the particles was chosen to be elliptic, with major axes randomly
chosen between 7 μm and 9 μm, and minor axes between 2 and
3 μm, as suggested by our experimental observations. The spatial cal-
ibration, δ, was 3 pixels/μm, corresponding to the resolution of the
experimental device (see Application of the dual‐slit technique to in
vitro experiments section). The major axes of the particles were ran-
domly oriented either along the y-axis or the z-axis. Superimposition
of two or more particles was not prevented. The resulting hematocrit,
H, was deﬁned as the ratio between the area occupied by the particles
and the total area of the channel in synthetic images. It typically in-
creased with the number of particles considered and could range
between 0.1 and 0.9, which corresponds to the range measured in
the microcirculation (Pries et al., 1990).
The second step was to determine the gray level value at each
point G(y, z) of the image. To simulate the light signal with pixel
values ranging from 0 to 255, the background gray level and the
gray level of particles were arbitrarily chosen as 240 and 150 respec-
tively, i.e. a ratio of 5/8. When two particles were superimposed, the
gray level of their intersection region was once again multiplied by
5/8. The gray level decreased again with the same power law if
more particles were superimposed. Two typical images are shown
in Fig. 2.
The whole image sequence was generated by translating each par-
ticle by a given number of pixels along the z axis from one image to
another, depending on the y position of its center of mass and on
the imposed velocity proﬁle. In the microcirculation, blunted velocity
proﬁles have been described by Pittman and Ellsworth (1986) and,
for the present case of a square microchannel, can be written:
v x ¼ 0; yð Þ ¼ Vmax 1−B
y
D=2
 2 
; ð7Þ
where the factor B varies between 0 and 1 and describes the degree of
bluntness, B=1 corresponding to the familiar Poiseuille parabolic ve-
locity distribution and B=0 to a plug ﬂow. The maximal velocity Vmax
was chosen in the range of velocities measured in small vessels in
vivo: about 10 mm/s in arterioles, 0.2 mm/s in capillaries and from
0.2 to 2.5 mm/s in venules (Popel and Johnson, 2005). Note that,
due to the velocity distribution, particles did not all travel the same
distance between two images. The total length of the channel and
the length of the measurement section (typically 500 pixels) were
chosen to ensure that no part of the latter became empty. The gray
levels on each image of the sequence were then determined using
the same rules as above.
Implementation of dual-slit technique on synthetic images
The dual-slit method was applied for various distances Ls between
the slits (from 1 to 300 pixels) and different slit widths w (between 1
and 48 pixels). As seen previously, the slit height h was ﬁxed at
1 pixel. As the images were generated in the yz-plane, the values
G(z) for the calculation of the signals S1(n) and S2(n) (see Eqs. (2)
and (3)) were simply chosen as the sum of pixels in the y direction
at a given z position.
This was, of course, a crude approximation of the light scattering
leading to a decrease in light intensity transmitted through the
microchannel (which, as remarkably demonstrated by Pries et al.
(1983) consists of two contributions, Beer–Lambert like attenuation
1 This method is easily applicable when the slits are regions of interest in digital im-
age sequences of the ﬂow. If the slits were photodiodes or phototransistors, several
pairs of photodiodes positioned along the channel would need to be used.
Fig. 2. Typical synthetic images of RBC ﬂow. a) Parameters governing the ﬂow of RBCs: D=15 μm, H=0.5, B=0.5, and parameters used for the implementation of the dual-slit
technique: w=27 pixels, Ls=60 pixels. b) Parameters governing the ﬂow of RBCs: D=30 μm, H=0.2, B=1, and parameters used for the implementation of the dual-slit
technique: w=1 pixel, Ls=100 pixels.
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by the hemoglobin contained the RBCs and diffusion by the RBC inter-
faces). The important point is that, in the model used here, light mod-
ulation at a given position in the image plane resulted from the
motion of RBCs moving at different velocities in the depth of the
channel. We assumed that this was the main physical ingredient to
be taken into account in the image sequence generation. This was
subsequently conﬁrmed by the consistent set of results obtained.
Application of the dual-slit technique to in vitro experiments
The dual-slit technique was applied to in vitro image sequences of
ﬂowing RBCs. A microﬂuidic system mimicking blood microvessels
was used with neutrally buoyant suspensions of washed human RBCs.
Microchannels
The microchannels were 8-mm-long segments of square cross-
section, 20 μm×20 μm or 10 μm×10 μm, molded in Poly(dimethylsi-
loxane) (PDMS) with rectangular distribution and drainage channels
(15-mm-long, 100 μm×20 μm and 50 μm×10 μm) placed upstream
and downstream. The well-known technique of soft lithography
(McDonald and Whitesides, 2002) was used to make the micro-
channels. Brieﬂy, a glass-chromephotomaskwasused to create the pos-
itive relief of the microchannel in a photoresist (SU8), which was then
used as a master in the PDMS molding process (McDonald et al.,
2000; Shevkoplyas et al., 2003). A cast of the channels was obtained
by pouring transparent liquid PDMS (Silicone Elastomer, Sylgard)
onto the master, baking it (1 h, 65°), and removing it from the wafer.
Holes for the ﬂuidics interconnections were made in the PDMS, which
was then cleaned with detergent (Decon 90) in an ultrasonic bath. An-
other cast of PDMS was prepared by pouring liquid PDMS into a ﬂat
mold and partially curing it (30–40 min, 55 °C) until it became hard
enough to be handled and peeled off the mold (Eddings et al., 2008).
The two PDMS layers were then assembled and heated for 15 min at
110° until they were securely bonded.
Fluidics
A precision pressure control method (MicroFluidics Control Sys-
tem 8C, Fluigent, France) was used. The pressure drop was typically
in the 10 to 50 mbar range. Assuming that the narrower part of the
microchannels, i.e. the part with the square cross section of 10 μm×
10 μm or 20 μm×20 μm, was mainly responsible for the pressure
drop, the applied pressure gradient between the inlet and outlet of
this square microchannel was in the range ~0.8–4.5 mbar/mm. This
pressure-driven ﬂow ensured good stability over long periods, and
very short response times when the set pressure drop was changed.
Small reservoirs (dispense tips: Nordson EFD) containing the suspen-
sion under study or GASP solution (see below) were connected to the
input and output channel, respectively. These reservoirs were directly
connected to pressure controllers by lock rings on the reservoirs and
soft tubing.
RBC suspensions
Blood (~50 μL samples) was collected from healthy volunteers by
ﬁnger-stick and immediately diluted in a phosphate buffered saline
(PBS) solution (1.3 mM NaH2PO4, 9 mM Na2HPO4, 140 mM NaCl,
pH 7.4) containing 1.5 mg/mL EDTA (Ethylenediaminetetraacetic
acid, Fluka) for anticoagulation. RBCs were washed by successive cen-
trifugation and re-suspension of the pellet in GASP buffer (PBS
containing 5.5 mM glucose and 4% Bovine Serum Albumin (Eurobio)).
In order to avoid RBC sedimentation, the ﬁnal suspending medium
had the same density as RBCs, i.e. 1.09 to 1.11 g/mL. To that end, a
stock solution containing 90% Optiprep (Axis-Shield) and 10%
GASP×10 (GASP 10 times concentrated) was prepared. It was then
mixed with GASP after the proportions needed to obtain the desired
density (1.1 g/mL), i.e. 35% of stock solution and 65% of GASP, had
been determined. The ﬁnal cell pellet was diluted at the desired con-
centration (feed hematocrit) in this last solution.
Imaging
The imaging system consisted of a Leica DMRXA2microscope with
×20 (NA=0.4) long-working-distance objective. Image acquisition
was performed by a high-speed digital camera (APX, with a
1024×1024 pixel CMOS sensor and 10 bit signal dynamics). The
channel depth (10 μm or 20 μm) was less than the depth of ﬁeld of
the optical setup. To obtain usable signals, it was observed that the
particles had to travel less than one pixel per frame (see Dual‐slit
technique applied to sequences of synthetic images section), so the
sampling rate F was chosen according to the velocity of the ﬂow. To
that end, two successive images of the ﬂow were considered. For a
given F, the displacement of particles – or particle groups – was eval-
uated and Fwas adapted if necessary. The acquisition frequency could
vary from 500 to 10,000 frames per second (fps). The exposure time
of each image was set to 1/F. The spatial calibration δ of the images
obtained was about 3 pixels per μm (see Fig. 3).
RBC velocity measurement by dual-slit technique
The dual-slit technique was applied for each position x on the
channel. First, the channel edges were detected on the images,
Fig. 3. Typical in vitro images of RBC ﬂow. a) 100 μm×20 μm channel, feed hematocrit: HD=0.1, F=2000 fps. b) 100 μm×20 μm channel, HD=0.45, F=1000 fps, c) 10 μm×10 μm
channel, HD=0.4, F=1000 fps.
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which allowed the spatial calibration of the images of the sequence to
be determined, knowing the channel width in μm.
The dual-slit technique was then applied for various distances Ls
between the two slits: from 1 to 300 pixels.
Results
The inﬂuence of the parameters characterizing the dual-slit tech-
nique (size of the slits, distance between the slits, acquisition fre-
quency, and duration of the sequence) on the measured velocity
was studied ﬁrst (Optimization in the case of a reference ﬂow sec-
tion). Because many parameters are involved in velocity measure-
ment by the dual-slit technique, a reference case was considered , in
which synthetic image sequences were generated using ﬁxed ﬂow
parameters representative of a typical experimental situation
(Vmax=Vref=100 μm/s, D=Dref=20 μm, H=Href=0.5 and B=
Bref=1). Thus a set of optimal parameters was sought, for which
the measured velocity had a physical signiﬁcance. Once such an opti-
mal set of parameters had been determined in the reference case, the
inﬂuence of the other parameters, i.e. parameters related to the ﬂow,
could be investigated, once again using synthetic image sequences
(Inﬂuence of ﬂow conditions section). Finally, the results obtained
were validated using image sequences recorded in vitro (Dual‐slit
technique applied to in vitro image sequences section).
Dual-slit technique applied to sequences of synthetic images
Optimization in the case of a reference ﬂow
Effect of Ls. Several studies, including those of Lee and Duling (1989)
and Silva and Intaglietta (1974), suggest that the velocity measured
by the dual-slit technique is highly dependent on the spacing, Ls, be-
tween the slits. Thus, the inﬂuence of Ls on Vds was studied ﬁrst. Ls
was varied from 1 to 300 pixels, which corresponds to more than
10 times the particle size. The frame rate and acquisition time were
both set to large values (F=5000 fps and Tacq=30 s, corresponding
to M=150000 images) in order to minimize their inﬂuence.
For the rest of the paper, it is useful to introduce dimensionless
quantities in order to compare the results obtained with different
sets of parameters. The dimensionless quantities corresponding to
the above dimensional variables (Ls and Vds) are denoted with bars
(Ls and Vds). As is usual in the ﬁeld of ﬂuid mechanics, the velocities
were non-dimensionalized by Vmax, the velocity at the center of the
channel, which provided a natural characteristic scale for the veloci-
ties (Vds ¼ Vds=V max). The characteristic time scale was chosen as
the minimum transit time of the ﬂowing particles through each slit.
This time scale was equal to Lpart þw−1=ðVmax  δÞ, where the refer-
ence particle size Lpart was 24 pixels, corresponding to the average
length of the major axis of the particles. This was indeed the only rel-
evant time scale that was independent of the slit separation distance,
the effect of which was to be studied. The characteristic length scale
was then consistently chosen as the previous time scale multiplied
by the velocity characteristic scale, i.e. (Lpart+w−1)/δ (μm). Finally,
the dimensionless slit separation distance was Ls ¼ Ls=ðLpart þw−1Þ:
The results are shown on Fig. 4. The red curve demonstrates that,
when Ls increases, Vds tends progressively towards 1. In other words,
the cross correlation velocity measured by the dual-slit technique
reaches the velocity at the center of the channel when Ls becomes suf-
ﬁciently large. Therefore, in the case of large slit separations, i.e. typ-
ically larger than 5 times the size of a single particle, the measured
velocity directly corresponds to the maximum velocity in the direc-
tion parallel to the incident light beam. For smaller values of Ls, the
velocity value measured is smaller.
In fact, when the distance between the slits becomes sufﬁciently
large, the photometric patterns representative of the slow particles
become decorrelated between the two slits, leading to a decrease in
Tmax and an increase in the measured velocity, which progressively
approaches the velocity of the fastest particles (Vmax). In contrast,
for small distances between the slits, every particle, the slowest as
well as the fastest ones, contributes to the cross correlation signal.
Compared to the case where the slits are sufﬁciently distant, this in-
duces an overestimation of the time shift for which the photometric
signals from the two regions have the best match, and leads to an
underestimated value of the velocity.
When F and Tacq were increased further, the above results
remained unchanged (data not shown), demonstrating that the cho-
sen values were large enough and did not affect the measurement.
Inﬂuence of frame rate. The results obtained for smaller frame rates (100
to 2000 fps) are also shown on Fig. 4. For these values of F, ﬂuctuations
occurred around the velocity measured at high frame rates (red curve).
Their amplitude decreasedwith both increasing frame rate and increas-
ing slit separation distance. Thiswas because the relative uncertainty on
Tmax (=0.5/(FTmax)) and therefore on the measured velocity Ls/Tmax,
increased when the temporal resolution decreased (smaller F) and/or
when the slit separation Ls decreased (smaller Tmax). This effect is simi-
lar to peak-locking in measurements performed by Particle Image
Velocimetry (PIV), a spatial correlation technique, where the effect ap-
pears when the displacement of particles is small compared to the size
of a pixel (Huang et al., 1997; Raffel et al., 2007).
Of course, the value of the temporal resolution for which these
ﬂuctuations disappear depends on the ﬂow velocity. In the case illus-
trated in Fig. 4, where Vmax=100 μm/s, ﬂuctuations typically
disappeared above F=2000 fps. An important question is therefore
how to choose an adequate value of F when performing a velocity
measurement by the dual-slit technique. We propose an operational
criterion, based on the maximum displacement of particles from
one image to the next in the sequence. This parameter, denoted Dim,
is equal to Vmaxδ/F and is easily accessible in experiments in vitro or
in vivo. In the case of the reference ﬂow, Dim must be smaller than
or equal to 0.6 pixels/frame to avoid ﬂuctuations. When 0.6bDimb
1.2 (pixels/frame), ﬂuctuations are present for small values of Ls but
they do not interfere with the measurement because they vanish for
large values of Ls. As a result, Vds still tends towards Vmax (Fig. 4,
green curve: Dim=1.2 pixels/frame). However, when Dim becomes
too large (Dim>1.2 pixels/frame in this case), in addition to a large
oscillation amplitude, the evolution of the measured velocity with
slit separation exhibits sudden jumps toward smaller values. These
sudden jumps are the signature of insufﬁcient statistical convergence
Fig. 4. Normalized dual-slit velocity versus the normalized distance between the two
slits for the reference ﬂow parameters (Href=0.5, Dref=20 μm, Vref=100 μm/s,
Bref=1). The results are shown for ﬁve frame rates. In all cases, Tacq=30 s and w=
1 pixel.
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of the cross-correlation process (Fig. 4, light blue curve: Dim=
3 pixels/frame).
Inﬂuence of acquisition time. Once a sufﬁciently large F, corresponding
to a small Dim, has been chosen, the result of the cross-correlation will
depend on the acquisition time or, in an equivalent fashion, on the
number of images in the sequence. To illustrate this, Fig. 5 once
again shows the variation of the measured velocity versus the separa-
tion between slits, with M varying from 5000 to 150,000 images. As
before, when M is very high (See Fig. 5 red curve, where M=
150,000), Vdsreaches 1 when Ls increases. No sudden jump is ob-
served. If M is smaller, however, fewer particles are involved in the
recorded signals S1 and S2. In consequence, sudden jumps are ob-
served when Ls increases, but, except for these jumps, Vds still con-
verges to 1 (see Fig. 5, purple curve, M=60,000 images). When M
becomes too small, i.e. M≤10,000 images, the measured velocities
ﬂuctuate a lot and Vdsno longer reaches 1. Here, the operational crite-
rion regarding the statistical convergence is related to the maximal
displacement of particles from the ﬁrst to the last image in the se-
quence, Dacq=MDim. In the case of the reference ﬂow, Dacq must be
greater than 9,000 pixels to totally avoid sudden jumps (see Fig. 5,
red curve), at least if the maximal separation between slits stays in
a reasonable range, i.e. below 10 times the particle size. When Dacq
decreases, the number of sudden jumps increases and, for Dacq
below 3600, obtaining a reliable measurement of Vmax becomes
impossible.
In between (3600bDacqb9000), the information extracted from
the image sequence can be improved by repeating the measurement
over multiple pairs of slits, see The dual‐slit technique section. The ef-
fectiveness of this method is demonstrated in Fig. 6, where 15 itera-
tions of the dual-slit were performed. By iterating the dual-slit
several times (thus correlating at different locations on the channel)
and choosing the best correlation, the sudden jumps disappear, lead-
ing to a smooth evolution of the measured velocity according to the
slit separation distance.
This is important because, in practice, it is not always possible to
record as many images as needed, depending on the experimental
system. A small value of Dim must be chosen to avoid ﬂuctuations.
On the other hand, a large value of Dacq is needed to avoid losses of
statistical convergence, which imposes a number of images to be
recorded (M=Dacq/Dim) which may be larger than the storage capac-
ity of the camera system.
Effect of slit width. To conclude this study of the reference case, the
dual-slit technique was applied for slit widths varying from w=1 to
w=48 pixels, i.e. ranging from the smallest possible width to the
size of two particles. The results are shown in Fig. 7. It is noteworthy
that, when w increases, the value of Lref also increases. Therefore, the
maximum achievable Ls decreases. However, it has been shown pre-
viously that a large Ls is needed for a relevant implementation of
the dual-slit technique. Moreover, when w increases, the asymptotic
value of one is not reached for the largest values of the slit separation
distance. This demonstrates that the optimal value ofw is the smallest
one, i.e. a single pixel. Moreover, in this case, Lref=Lpart, which facili-
tates the interpretation of the results.
Inﬂuence of ﬂow conditions
This section addresses the question of whether the optimal set of
parameters determined above in the ﬂow reference case remains op-
timal in other conditions. In particular, the inﬂuence of the
ﬂow-governing parameters is studied.
The inﬂuence of the maximal velocity can be analyzed analytical-
ly and will be addressed ﬁrst. For this purpose, the ﬂow reference
case is considered, where F is ﬁxed at any Fref chosen in the optimal
set, i.e. Vrefδ/Frefb0.6. If the maximal velocity Vref is multiplied by a
given parameter α, maintaining a constant Dim requires Fref to be
multiplied by α also. The displacement of any particle from one
image to the next in the sequence will then remain unchanged. The
resulting image sequence (V=αVref, F=αFref) is similar to the refer-
ence image sequence (V=Vref, F=Fref). Thus, the evolution of the
measured velocity as a function of the slit separation distance will
be identical to the evolution obtained with Vref and Fref, as long as
the other parameters are unchanged.2 Of course modifying Vrefwith-
out simultaneously changing F involves an increase or decrease of
Dim. If Dim and Dacq remain in the optimal range (see Table 2), the
Fig. 5. Normalized dual-slit velocity versus the normalized distance between the two
slits for the reference ﬂow parameters (Href=0.5, Dref=20 μm, Vref=100 μm/s,
Bref=1). The results are shown for 5 values of M. In all cases, F=5000 fps, Dim=
0.06 pixels/frame, and w=1 pixel. Sudden jumps to inﬁnite values (light blue curve)
correspond to situations where autocorrelation dominates (Tmax=0).
Fig. 6. Normalized dual-slit velocity versus the normalized distance between the two
slits, showing the effectiveness of repeating the measurement over multiple pairs of
slits. Each curve was obtained for a different longitudinal position of the ﬁrst slit, 15
equi-spaced values being considered. The bold red curve was obtained, as explained
in The dual‐slit technique section, by choosing, among the 15 delays, the one maximiz-
ing the correlation for a given Ls. The parameters used for the implementation of the
dual-slit technique were: F=500 fps, M=15000 images, Dim=0.3 pixels/frame,
Dacq=4500 pixels, w=1 pixel, N=15 and Lp=48 pixels. The ﬂow-governing param-
eters are: Vmax=50 μm/s, D=30 μm, H=0.53, B=1.
2 In particular, if the numberM of images in the sequence is unchanged, the optimi-
zation parameter Dacq remains constant, as Dacq=MDim.
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measurement of Vmax by the dual-slit technique is still valid. Thus,
modifying the maximal velocity is equivalent to changing the acqui-
sition frequency, the effects of which have been described in the pre-
vious section.
In the following, the inﬂuence of the remaining parameters, i.e. chan-
nel depth,D, hematocrit,H, bluntness, B, of the velocity proﬁle is studied,
with Vmax ﬁxed at Vref. All other parameters, except the separation dis-
tance between the two slits, are kept constant (F=1500 fps, Tacq=
30 s, w=1 pixel, δ=3 pixels/μm). With this set of parameters, Dim=
0.2 pixels/frame and Dacq=9000 pixels.
Fig. 8 shows that the inﬂuence of the slit separation distance on
the measured velocity is independent of D and H. For low values of
the hematocrit, however, sudden, large jumps are observed because
too few particles travel through the slits, which impair the calculation
of the cross-correlation (see Fig. 8, dark blue curve, where H=0.13).
Once again, this can easily be solved by applying the method intro-
duced in The dual‐slit technique section and validated in the previous
section (see Fig. 6), where the dual-slit measurement is repeated.
In contrast, Fig. 9 shows that the degree of bluntness of the veloc-
ity proﬁle strongly inﬂuences the shape of the curve. As expected,
when the velocity proﬁle is ﬂat (B=0), implying that all the particles
travel at the same velocity, the measured velocity corresponds exact-
ly to Vmax regardless of the value of Ls. When B increases progressive-
ly, Vds reaches Vmax for larger slit separation distances because the
fastest particles become relatively less numerous in the channel.
Thus, the case of a parabolic proﬁle (B=1), thoroughly studied in
the previous section, is the most unfavorable for the implementation
of the dual-slit technique.
All together, the above results demonstrate that, regardless of the
ﬂow parameters, the dual-slit technique always allows the maximal
velocity in the channel to be measured, provided that the optimal
conditions for implementing the technique are used and Ls is in the
range of 5 to 10 particle sizes. In these conditions, summarized in
Table 2, Vmax can be measured with an error of less than 2%, which
represents the intrinsic error due to the principle of the dual-slit
technique.
Dual-slit technique applied to in vitro image sequences
The case of synthetic image sequences of particle ﬂow in
microchannels has been carefully studied. However, these image se-
quences were generated on the basis of strong assumptions. In partic-
ular, the RBCs were considered as rigid tracers, and their interaction
with each other and with the wall were not taken into account. Actual
blood ﬂows are muchmore complex. Moreover, the rendering of indi-
vidual RBCs (shape and variations in intensity) was considerably sim-
pliﬁed in the synthetic images. The question of whether the results
obtained using sequences of synthetic images are relevant in the con-
text of in vitro experiments or not is therefore examined in the pres-
ent section.
First, it is useful to recall that, while synthetic images represent
the channel in a plane parallel to the light beam, the experimental im-
ages of in vitro ﬂows are in a plane perpendicular to the light beam
(see Fig. 1).
Therefore, unlike previously, the height of the slits, h, is not set to
1 pixel. As the signals extracted from experimental images contain
some noise, slightly increasing the height of the slits improves the
correlation. In all that follows, the height of the slits is ﬁxed at
3 pixels. As this value is smaller than the size of a single RBC, it is
still possible to determine the velocity variations in the transverse di-
rection of the channel.
Fig. 7. Normalized dual-slit velocity versus normalized distance between the two slits for
the reference ﬂowparameters (Href=0.5,Dref=20 μm,Vref=100 μm/s, Bref=1), showing
the inﬂuence of the slitwidth. Theparameters used for the implementation of thedual-slit
technique are: F=1000 fps, Tacq=30 s, Dim=0.3 pixels/frame, and Dacq=9000 pixels.
Table 2
Operational parameters for an optimal implementation of the dual-slit.
F (fps) M (images) w (pixels) Ls
Dim ¼ VmaxδF b0:6 Dacq=MDim≥9000 w=1 5 to10
particle sizes
Fig. 8. Normalized dual-slit velocity versus normalized distance between the two slits,
for various values of H and D. The parameters used for the implementation of the tech-
nique were: F=1500 fps,M=45000 images, and w=1 pixel with the ﬂow conditions
Vmax=100 μm/s and B=1.
Fig. 9. Normalized dual-slit velocity versus normalized distance between the two slits
for various values of B from 0 to 1. The parameters used for the implementation of
the technique were: F=1500 fps, M=45000 images, and w=1 pixel with the ﬂow
conditions Vmax=100 μm/s, D=20 μm, and H=0.5.
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Several cases are considered:
• RBCs ﬂowing in single ﬁle in a square 10 μm×10 μm channel at
high feed hematocrit (HD=0.5),
• Flow in a larger rectangular channel (100 μm×20 μm) at lower
feed hematocrit (HD=0.2),
• Flow in a square channel of the same depth (i.e. 20 μm×20 μm) at
HD=0.4.
In the ﬁrst case, a ﬂat velocity proﬁle is expected. In the second
case, in a similar experimental conﬁguration (Lima et al., 2008), the
RBC maximal velocity proﬁle in the Ox direction was reported to be
markedly blunt in the central region, mainly due to the low aspect
ratio of the channel.
In all cases, images were 512 pixels long and the measurement
was repeated over multiple pairs of slits (N=10 and Lp=40 pixels).
Plots of experimental Vds versus Ls with slits positioned along the cen-
terline of the channel are shown in Figs. 10a, b and c (red curves) for
the three cases studied.
In all cases, the variation of Vds with the slit separation distance
was very close to that already observed when using synthetic image
sequences: global increase of Vds with a concomitant decrease in the
observed ﬂuctuations and existence of an asymptotic regime at
large separation distances. This important result demonstrates that
all the main features of the inﬂuence of the slit separation distance
were captured in the previous simpliﬁed analysis. Thus, in experi-
ments in vitro, the highest value of the measured velocity for Ls be-
tween 5 and 10 RBC sizes can be considered as the maximal RBC
velocity in the direction parallel to the light beam. Quantitatively,
the measured values of the maximal velocity were 495, 542 and
1278.5 μm/s in the three examples shown in Figs. 10a, b and c,
respectively.
The corresponding transverse velocity proﬁles are plotted on
Figs. 11a, b and c. For each measurement along the x axis, plots of
Vds versus Ls were examined to ensure that ﬂuctuations or sudden
jumps did not signiﬁcantly affect the result. As previously, the mea-
sured velocity was chosen to be the maximum of Vds values for Ls be-
tween 5 and 10 RBC sizes. As expected, a ﬂat transverse velocity
proﬁle was obtained in the smallest channel (B=0.04 by least square
adjustment to Eq. (7), see Fig. 11a). In addition, in the rectangular
channel, a markedly blunt proﬁle was obtained in the central region.
This result is consistent with the results obtained by Lima et al.
(2008) using a micro-PIV system. However, the present analysis pro-
vides a signiﬁcantly higher spatial resolution, especially near the
walls. Thus, it is possible to evaluate the maximal sliding velocity of
the RBCs at the channel walls (200 μm/s in the present case, i.e. 39%
of the velocity at the channel center). Finally, in the 20 μm×20 μm
square channel, the RBC velocity proﬁle exhibited a larger sliding ve-
locity with quite a small bluntness parameter (B=0.19 by least
square adjustment to Eq. (7), see Fig. 11c).
Therefore, the dual-slit technique clearly appears to be a powerful
and straightforward technique for the quantitative determination of
the RBC maximal velocity proﬁle in the transverse direction in
microchannels. The useful information lies in the asymptotic value
of the measured velocity (Vds) for large slit separation distances.
Below, we show that additional information on the shape of the
velocity proﬁle in the direction parallel to the light beam can be
extracted from the behavior of Vds at small to moderate separation
distances. To that end, results obtained in square channels, where
identical proﬁles of maximal velocity can be expected in both Ox
and Oy directions, are useful. In this case, it is possible to generate
synthetic sequences of images for which the imposed velocity proﬁle
matched the experimental one (i.e. identical values of Vmax and B in
Eq. (7)). The behavior of the measured velocity versus the slit separa-
tion distance, with F, M, δ, H and D chosen to reproduce the experi-
mental conditions, is represented in Figs. 10a and c (dark blue
Fig. 10. Dual-slit velocity measured at the center of the channel (x=0) versus the
distance between the two slits for sequences of in vitro and synthetic images.
a) 10 μm×10 μm in vitro channel. For the three sequences: F=3000 fps, M=40000
images, HD=0.5, D=10 μm, δ=3 pixels/μm, w=1 pixel. Moreover, in vitro: ΔP=
12 mbar and h=3 pixels. For the synthetic image sequences, Vmax=495 μm/s.
b) 100 μm×20 μm in vitro channel. For the three sequences: F=2000 fps, M=20000
images, HD=0.2, D=20 μm, δ=2.79 pixels/μm, w=1 pixel. Moreover, in vitro:
ΔP=2.5 mbar and h=3 pixels. For the synthetic image sequences, Vmax=542 μm/s.
c) 20 μm×20 μm in vitro channel. For the three sequences: F=4000 fps, M=30000
images, HD=0.4, D=20 μm, δ=2.9 pixels/μm, w=1 pixel. Moreover, in vitro: ΔP=
13.5 mbar and h=3 pixels. For the synthetic image sequence, Vmax=1278.5 μm/s.
257S. Roman et al. / Microvascular Research 84 (2012) 249–261
curves). For comparison purposes, the curves obtained for synthetic
image sequences corresponding to a parabolic velocity proﬁle are
displayed on the same ﬁgures (light blue curves). In both cases, the
behavior of Vds as a function of Ls at small to moderate separation dis-
tances is closer to the experimental behavior when the synthetic pro-
ﬁle matches the experimental one. To quantify this, the normalized
mean square differences between the measured velocities for syn-
thetic image sequences and the corresponding images recorded in
vitro were calculated for all Ls below 40 μm. In the case of the
10 μm×10 μm microchannel, these differences were 0.23 for B=1
and 0.06 for B=0. Similarly, for the 20 μm×20 μm channel, the er-
rors were 0.35 for B=1 and 0.11 for B=0.19.
In the case of the high-aspect-ratio rectangular channel, the as-
sumption that the (unknown) velocity proﬁle in the (small) channel
depth is close to the velocity proﬁle in a square channel of the same
size, even if quite rough, can be made. The results obtained with the
corresponding bluntness parameter (B=0.19) are plotted in
Fig. 10b (dark blue curve). Once again, the comparison with the ex-
perimental behavior is much better than when a parabolic velocity
proﬁle is assumed. The normalized mean square differences are 0.42
and 0.05 for B=1 and B=0.19, respectively.
Discussion and conclusion
Main ﬁndings of the study
As indicated in the Introduction, the objectives of the present
study were twofold.
Firstly, we aimed to understand the physical signiﬁcation of the
cross-correlation velocity measured by the dual-slit technique in sit-
uations where the ﬂow showed velocity gradients, the shapes of
which were, a priori, unknown. In this framework, the main result
of this paper is the following. Provided the distance between the
two slits is large enough for the slowest RBCs to “decorrelate” and
small enough to avoid complete loss of correlation, the cross-
correlation velocity measured by the dual-slit technique corresponds
to the maximal velocity in the direction parallel to the light beam.
This distance is typically between 5 and 10 times the characteristic
size of a single RBC. Moreover, the results obtained suggest that
studying the variations of the measured velocity versus the slit sepa-
ration distance at small to moderate separation could provide qualita-
tive information on the shape of the velocity proﬁle in the same
direction.
Secondly, we aimed to determine a robust way of choosing the ex-
perimental parameters to allow this maximal velocity to be measured
with high accuracy. These parameters are summarized in Table 2.
The present discussion is organized as follows. Firstly, the validity
of the approach chosen in order to overcome the lack of knowledge
about the RBC velocity proﬁle, i.e. comparison of the results obtained
using simpliﬁed synthetic image sequences and in vitro movies of
ﬂowing RBCs, will be discussed. Secondly, the impact of the choice
of the slit separation distance on the results of a dual-slit measure-
ment and the corresponding conversion factor usually used to deduce
the mean velocity and ﬂow rate will be addressed. Then, the practical
robustness and the limitations of the optimized dual-slit technique
will be presented. Finally, the implications of the above results in
the ﬁeld of microvascular research will be highlighted.
Validity of the present approach
The synthetic sequences of images used to validate and optimize
the dual-slit technique are a very rough representation of blood
ﬂow. Firstly, the rendering of RBCs on real image sequences is much
more complex, with shapes more complicated than ellipsoids, and
with variations in gray level depending on their orientation relative
to the light beam. Secondly, at large concentration, several RBCs
Fig. 11. Maximal velocity proﬁles obtained by dual-slit in the transverse direction of
in vitro channels. In all cases, the dual-slit was implemented using w=1 pixel and
h=3 pixels. The error bars represent the cumulated contributions of the intrinsic
error due to the principle of the dual-slit technique (2%) and the experimental uncer-
tainties. The latter (~3%) include the uncertainties on Ls and Tmax (1 pixel and 1/F,
respectively) and the relative uncertainty on δ (~1%). These three contributions are
of the same order. a) 10 μm×10 μm channel, F=3000 fps, M=40000 images,
HD=0.5, D=10 μm, δ=3 pixels/μm, ΔP=12 mbar. The least square adjustment to
Eq. (7) yields B=0.039 and Vmax=499.3 μm/s. b) 100 μm×20 μm channel, F=2000
fps, M=20000 images, HD=0.2, D=20 μm, δ=2.79 pixels/μm, ΔP=2.5 mbar.
c) 20 μm×20 μm channel, F=2000 fps, M=20000 images, HD=0.4, D=20 μm,
δ=2.9 pixels/μm, ΔP=13.5 mbar. The least square adjustment to Eq. (7) yields
B=0.19 and Vmax=1305.5 μm/s.
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may overlap in the optical path, with a non-linear light attenuation
(Pries et al., 1983). In addition, in this case, the estimation of the
resulting hematocrit as the ratio between the area occupied by the
synthetic particles and the total area of the channel is a mere approx-
imation. Finally, the dynamical effects induced by RBCs (deformation,
hydrodynamic interactions between RBCs or with the vessel wall) are
ignored, even though these effects induce a faster deformation of the
patterns formed by the RBCs inducing faster losses of correlation be-
tween the two slits.
Despite these strong simpliﬁcations, the results obtained by
dual-slit with real image sequences of RBCs ﬂowing in a microchannel
closely match the results obtained using synthetic image sequences.
In particular, the variations of the measured velocity with the slit sep-
aration distance, which contains all the useful information necessary
to interpret the results of a dual-slit measurement, are identical.
Moreover, our results demonstrate that these variations are indepen-
dent of both hematocrit and height of the channel. In consequence,
any uncertainty on their values does not impair the measurement,
which, a posteriori, validates the use of a very rough representation
of individual RBCs in our synthetic images generator.
Altogether, by going back and forth between synthetic and real in
vitro image sequences, the above results demonstrate that the
dual-slit technique can be used for measuring the maximal RBC veloc-
ity in the depth of a microchannel. This is consistent with previous
theoretical work on the inﬂuence of slit separation distance (Lee
and Duling, 1989), see below.
Inﬂuence of slit separation distance
To our knowledge, the inﬂuence of the slit separation distance (Ls)
was ﬁrst studied by Silva and Intaglietta (1974), who focused on the
degree of correlation between the upstream and downstream signals.
By performing intravital experiments on cat microvessels, they dem-
onstrated that the value of the correlation peak decreased monoton-
ically with increasing slit separation distance. In fact, the farther
apart the slits were, the more the traveling RBCs changed shape and
orientation, with subsequent modiﬁcations of their contribution to
the light modulation between the slits. In addition, Intaglietta et al.
(1975) suggested that, while choosing small separation distances
maximizes the cross-correlation, too-small distances induce addition-
al autocorrelation in the calculation. Consequently, they recom-
mended that the spacing between the two slits should be at least
one RBC size, which, given our results, is still insufﬁcient.
Lee and Duling (1989) reexamined the inﬂuence of Ls on the mea-
sured velocity. To do so, they assumed a Poiseuille ﬂow and that the
light signal received by the ﬁrst slit, a photodiode, was a sine function.
In this case, using the indicator dilution theory in the frequency do-
main, they analytically demonstrated that the signal in the second
slit was also a sinusoid, attenuated from the input and shifted in
phase. They argued that the corresponding time delay was the time
maximizing the cross correlation between both slits, and computed
it from the previous analytical results as a function of the slit separa-
tion distance and the frequency of the input signal. However, Lee and
Duling chose to non-dimensionalize the resulting velocity using the
mean velocity. In other words, following previous authors, they fo-
cused on determining the empirical conversion factor, i.e. the ratio
of the measured velocity (Vds) to the mean velocity (Vmean).
Consequently, while they reached the correct conclusion that, for a
large dimensionless time delay between the two slits, i.e. for asymptot-
ically large slit separation distances and/or high frequency photometric
signals, the measured velocity asymptotically approached the maximal
velocity, they did not take advantage of this result for practical pur-
poses. On the other hand, they demonstrated that, when this dimen-
sionless time reached zero, i.e. the spacing between the slits was made
inﬁnitesimal and/or the photometric signals were composed of low fre-
quency ﬂuctuations, the measured velocity corresponded to the mean
velocity. In between, they demonstrated that themeasured tomean ve-
locity ratio increased monotonically. Altogether, their results suggest
that, in order to perform a velocity measurement by dual-slit that is di-
rectly related to an actual velocity ﬂow scale (i.e.mean or maximal ve-
locity), asymptotically small or large slit separation distances must be
used. In real experiments, however, the light signals are not ideal sinu-
soids and autocorrelation dominates for the calculation of the
cross-correlation at small separations. Therefore, within this limit, the
corresponding time delay equals zero, leading to an undetermined
value of themeasured velocity.Moreover, at small separation distances,
ﬂuctuations induced by insufﬁcient acquisition frequencies are maxi-
mal, which renders the small separation distance limit unsuitable for
practical purposes. Consequently, consistently with our approach,
large slit separations must be considered in order to measure the
RBCs' maximal velocity. Of course, the drawback is that the degree of
correlation decreases monotonically with the slit separation distance.
In otherwords, in practice, a high degree of correlation does not guaran-
tee a correct and meaningful measurement. Our study indeed has
shown that, in the large separation limits, the correlation is sometimes
lost. This leads to sudden jumps in the variations of themeasured veloc-
ity versus the slit separation distance, which can be easily detected. In
this case, the statistical convergence can be improved by repeating the
measurement over multiple locations along the channel (see The
dual‐slit technique section).3
Conversion factor and velocity proﬁle
Because ﬂow rate is one of the most important physiological pa-
rameters and because of the uncertainties on the actual signiﬁcation
of the measurement provided by the dual-slit technique, Baker and
Wayland (1974) performed a detailed experimental study using con-
trol experiments with prescribed ﬂow rate. They concluded that the
ﬂow rate, within 10% error, corresponded to the measured centerline
velocity divided by a factor 1.6 and multiplied by the tube cross sec-
tion, in tubes less than 90 μm in diameter. They presented an averag-
ing model (see Eq. (1)) in an attempt to take account of the
modulation of light by concentric laminae of RBCs moving at different
velocities to explain the 1.6 conversion factor. With this model and
assuming a parabolic velocity proﬁle and a negligible transverse ex-
tent of the sensing region, the centerline velocity measured by
dual-slit should be 1.6 times the mean velocity, in accordance with
their experimental results. However, this averaging approach is not
able to reproduce the strong dependence of the conversion factor
on the slit separation distance, i.e. the monotonic increase from 1 to
2, theoretically predicted by Lee and Duling (1989) and conﬁrmed
in the present work in both synthetic and real experiments. This dem-
onstrates that the Baker and Wayland averaging approach is incor-
rect, the factor 1.6 being obtained by chance in the admissible
range. Nevertheless, this conversion factor is still used to relate the
mean ﬂow velocity and the velocity measured by dual-slit for investi-
gations of blood microcirculation, see, e.g., Ong et al. (2012).
Moreover, the Baker and Wayland assumption of a Poiseuille ve-
locity distribution for the RBCs is invalidated by the present results,
which demonstrate the relevance of Eq. (7) (Pittman and Ellsworth,
1986) for describing the blunt velocity proﬁle of RBCs measured at
midplane in square channels. Compared to previous works (Baker
and Wayland, 1974; Gaehtgens et al., 1970b; Lima et al., 2008;
Sherwood et al., 2012), the present analysis provides much higher
spatial resolution for the velocity measurement, especially near the
3 Note that, the degree of correlation decreased faster in our experiments in vitro
than when studying synthetic image sequences. This is consistent with a faster defor-
mation of the RBC patterns induced by their deformation and by hydrodynamic inter-
actions. Counteracting these effects, RBC aggregation is likely to improve the patterns
stability over time. Moreover, the non-uniform distribution of aggregate size is likely
to increase the variety of patterns which should improve the quality of the correlation.
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walls. Thus, for the ﬁrst time, it is possible to measure the maximal
sliding velocity of the RBCs at the channel walls, with great accuracy,
in various ﬂow conﬁgurations and to deduce the bluntness parameter
without any further assumption regarding the boundary conditions.
Nevertheless, despite these improvements, information on both
the hematocrit distribution and the velocity of plasma relative to
RBCs, especially near the channel wall, is still lacking for the evalua-
tion of the ﬂow rate.
Robustness and limitations of the DS technique
When the dual-slit technique needs to be applied, the optimal
conditions for measuring the maximal velocity cannot always be sat-
isﬁed. In particular, the choice of photosensor size and/or spacing
may be limited by the kind of photosensors that are used:
phototransistors (Baker and Wayland, 1974; Gaehtgens et al.,
1970a), photodiodes (Pries et al., 1989; Sapuppo et al., 2007; Silva
and Intaglietta, 1974), optical ﬁbers (Lee and Duling, 1989), or areas
of interest in digitized image sequences (Intaglietta et al., 1975; Liu
et al., 2009). Whatever the photosensors used, the present results
demonstrate that their width (transverse extent) should be small
compared to the size of an RBC, as also suggested by Intaglietta
et al. (1975). This is easily achieved when using digitized image
sequences of RBCs, as in the present work, and leads to a very good
spatial resolution, typically 0.3 μm in the present study. In contrast,
the use of photosensors that are large compared to the channel
width averages the light modulations over large regions and greatly
reduces the sensitivity of the dual-slit method, thus producing signif-
icant distortions in the measured velocity proﬁles, especially in re-
gions of large transverse velocity gradients, typically near the walls
(Baker and Wayland, 1974).
Moreover, when using video image sequences, the separation be-
tween the two slits can be varied, which provides valuable informa-
tion on the validity of the measurement (see below), and allows the
measurements to be repeated over multiple slit locations to improve
statistical convergence.
In this case, the dual-slit appears to be a precise (less that 5% error,
see Fig. 11 and legend), robust method for measuring the maximal
velocity in the direction parallel to the light beam, especially for
in vitro applications. Our results demonstrate that the measurements
are independent of the shape of the velocity proﬁle, the hematocrit
and, provided that the depth of ﬁeld of the optical set-up is sufﬁcient,
the depth of the channel.
Several limitations must, however, be highlighted as far as in vivo
RBC ﬂows are concerned. First, the vessel must be sufﬁciently straight
and long for the distance between the two slits to be satisfactory for
the application of the technique. Second, it is not possible to measure
unsteady ﬂows because of the need for time averaging to ensure statis-
tical convergence. In contrast, the shape of the channel cross-section
certainly has no effect on the dual-slit results. Moreover, the shape of
RBCs ﬂowing in PDMSmicrochannels and in the actual in vivomicrocir-
culation is very similar (Shevkoplyas et al., 2003). This suggests that the
optimized dual-slit technique can also be useful for measuring
time-averaged velocities in vivo.
Implications in microvascular research
Many pathophysiological studies have measured the velocity of
RBCs using the dual-slit technique. Most of the time, they were
based on previous metrological works, which are summarized in
Table 3. However, even in these works with a metrological focus,
the parameters used for the implementation of the dual-slit tech-
nique have never been optimized. As a result, none of these studies
fulﬁlled all the criteria deﬁned in Table 2. In particular, LS did not ex-
ceed the size of one RBC for most of these studies, which implies that
the asymptotic value of Vmaxwas not reached. Also, the frame rate and
acquisition time proved to be small with respect to the measured ve-
locity range.
While the order of magnitude of the errors in these previous
works is difﬁcult to quantify, mainly because some of the relevant
quantitative information is missing, the data collected in Table 3 sug-
gest that the errors on the measured velocities were not negligible. In
fact, in the present work, large ﬂuctuations of the measured velocity
were observed when the parameters used were far from the optimal
conditions (e.g. in Fig. 4). This may explain why signiﬁcant inaccura-
cies in the interpretation of in vivo photometric measurements, up
to a factor 10 for blood ﬂow rate measurements, have already been
identiﬁed by Cokelet et al. (1998), who aimed to quantify the mea-
surement errors by evaluating the deviation from mass conservation.
To conclude and sum up, a detailed analysis of the dual-slit tech-
nique has been performed using synthetic image sequences
representing the ﬂow of RBCs in a plane parallel to the light beam di-
rection, i.e. images which are inaccessible to the observer in experi-
ments in vitro or in vivo. This parametric study has identiﬁed the
optimal conditions for using the dual-slit technique and determined
the operational criteria that must be fulﬁlled to satisfy them. In this
case, the measured velocity has been shown to be the maximal veloc-
ity in the direction parallel to the light beam, whatever the ﬂow rate,
hematocrit and channel depth. This optimized dual-slit technique
was then validated using in vitro image sequences, permitting the
proﬁle of maximal RBC velocity across the channel to be measured.
These proﬁles are blunter than a parabolic proﬁle, and have a
non-zero sliding velocity at the channel walls.
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Chapitre 3 Développements métrologiques
Pour résumer ce travail, l’investigation de la technique de dual-slit à partir d’images
de synthèse d’écoulements de globules rouges nous a permis de déterminer les conditions
optimales d’application de la technique en termes de fréquence d’acquisition, de temps
d’acquisition, de distance entre les slits, et de taille des slits. Dans ces conditions, la
vitesse mesurée correspond, dans tous les cas, à la vitesse maximale de l’écoulement.
Appliquée ensuite à une séquence d’images d’écoulement in vitro pour différentes po-
sitions dans la largeur du canal, la dual-slit permet d’aboutir à un profil de vitesse
maximale des globules rouges dans la profondeur du canal.
Profils de vitesse des globules rouges
Ainsi, le travail que nous venons de présenter fourni des informations sur la forme du
profil de vitesse des globules rouges dans les micro-canaux de section carrée. En effet,
la méthode de dual-slit permet de mesurer Vmax(x), qui représente le profil de vitesse
des globules rouges dans le plan médian du micro-canal, soit Vmax(x) = V (x, y = 0), où
V (x, y) est la vitesse des globules rouges en un point de la section du canal. Ce profil
de vitesse peut être décrit grâce à l’équation suivante :
Vmax(x) = V0
(
1−B
(
x2
(W/2) 2
))
, (3.1.1)
où W est la largeur du canal, V0 est la vitesse au centre du canal (V0 = V (0, 0)), et
B est le paramètre d’aplatissement du profil de vitesse, tel que 0 ≤ B ≤ 1. Lorsque
B = 1, le profil de vitesse maximale est parabolique et lorsque B = 0 le profil est
plat. Avec cette description V0 (1−B) représente la vitesse de glissement des globules
aux niveau des parois du canal. Cette forme de profils de vitesse, qui décrit bien nos
résultats expérimentaux (cf. section 4.2), a été initialement décrite in vivo par Pittman
and Ellsworth (1986). De tels profils de vitesse sont représentés en figure 3.3.1 pour
différentes valeurs de B.
L’autre paramètre important, après la vitesse, pour décrire l’écoulement des globules
rouges est l’hématocrite de tube. Nous présentons maintenant les différentes méthodes
permettant de l’évaluer.
3.2 Mesure de l’hématocrite de tube
Au cours d’une expérience d’écoulement de globules rouges dans des micro-canaux,
la fraction volumique de globules rouges contenue dans le réservoir d’alimentation est
connue, mais celle-ci est différente de la fraction volumique de globules rouges dans
les micro-canaux (hématocrite de tube, Ht). Cette différence est essentiellement due
à l’apparition d’une couche de faible hématocrite aux parois des canaux, et à l’effet
Fåhræus (cf. Section 1.1.4). Nous avons donc développé des méthodes pour mesurer
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Figure 3.1.1: Description des profil de vitesse maximale dans les micro-canaux de
section 20µm×20µm, selon l’équation 3.1, en considérant y = 0, V0 = 1mm/s et 5 valeurs
différentes de B.
l’hématocrite de tube à partir des séquences d’images de l’écoulement acquises lors de
nos expériences in vitro. Selon la concentration en globules rouges et la taille du micro-
canal, une ou plusieurs des méthodes décrites ci-dessous peuvent être appliquées.
3.2.1 Mesure de l’hématocrite par comptage
Lorsque l’hématocrite de tube est peu élevé, nous pouvons aisément compter le nombre
de globules rouges présents dans un volume connu du canal. Étant donné que le volume
d’un globule rouge humain est en moyenne de VGR = 92 µm3 (Chen et al., 2011), le
rapport entre le volume de globules rouges et le volume de la portion de canal considérée
peut être évalué. Le comptage des globules rouges est réalisé manuellement et moyenné
en prenant en compte vingt images de l’écoulement, assez espacées temporellement les
unes des autres afin de ne pas compter deux fois les mêmes cellules. Dans un canal de
section 20µm×20µm, il est possible de déterminer l’hématocrite par comptage jusqu’à
Ht ≈ 8%, tandis que dans un canal de section 10µm×10µm les globules rouges peuvent
être individualisés et donc comptés jusqu’à Ht ≈ 13%.
Dans les conditions expérimentales étudiées, les globules rouges circulent à la file
indienne, la plupart du temps, dans les canaux de section 10µm×10µm, et Ht n’y dépasse
généralement pas 13%. Ht peut donc y être déterminé par comptage. En revanche, dans
les canaux de section 20µm×20µm, il est fréquent que l’hématocrite soit supérieur à 8%.
Il devient alors impossible de distinguer les globules rouges les uns des autres, et donc
de les compter. Une technique photométrique a donc été développée pour déterminer
l’hématocrite dans ce cas. Elle est présentée dans ce qui suit.
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3.2.2 Mesure de l’hématocrite par une méthode photométrique
Une méthode photométrique de détermination de l’hématocrite, a été développée pour
les canaux de section 20µm×20µm lorsque l’hématocrite est élevé et qu’il est impossible
d’individualiser les globules rouges. En s’inspirant de la méthode de Pries et al. (1983),
décrite précédemment (cf. section 1.3.2.3), notre but a été de relier une mesure de la
densité optique (DO) dans le canal à l’hématocrite de tube (Ht). Pour cela, l’intensité du
faisceau de lumière incidente est évaluée à partir de l’image du canal contenant seulement
le liquide suspendant, avant l’injection des globules rouges. L’intensité du faisceau de
lumière transmise est déterminée à partir de la séquence d’images de l’écoulement des
globules rouges, précédemment utilisée pour les mesures de dual-slit. La figure 3.2.1
résume la méthode de calcul de la DO, dont les quatre étapes sont détaillées ci-dessous.
Pour caractériser le faisceau de lumière transmise, sur les 20000 images que comporte la
séquence d’écoulement de globules rouges, 1000 images sont considérées, en prenant une
image sur 20 de sorte à ne pas prendre en compte deux fois les mêmes globules. Toutes
les images, comprenant celle du canal sans globules rouges, sont d’abord normalisées
afin de s’affranchir des changements d’intensité lumineuse qui peuvent se produire entre
le moment où la première image est enregistrée et le moment où la séquence d’images
avec les globules rouges est filmée. L’intensité de niveau de gris choisie pour normaliser
les images correspond à la moyenne (spatiale et temporelle) du niveau de gris d’une
zone, aussi grande que possible, de l’image ou de la séquence d’images, prise en-dehors
du canal et assez loin des bords, pour s’affranchir des fluctuations d’intensité lumineuse
dues au passage des globules rouges. Cette étape est représentée sur la figure 3.2.1 A,
où I0(x, z) représente le faisceau de lumière incidente normalisée et G(x, z, n) le faisceau
de lumière transmise normalisée.
La deuxième étape (figure 3.2.1 B) consiste à calculer la moyenne, sur la durée de la
séquence, du niveau de gris en chaque pixel du canal contenant les globules rouges :
I(x, z) = 11000
999∑
n=0
G(x, z, n× 20 + 1) (3.2.1)
.
L’atténuation de la lumière en tout point de coordonnées (x, z) dans le canal en est
déduite :
A(x, z) = I0(x, z)
I(x, z) . (3.2.2)
Le profil des valeurs de DO est calculé en effectuant la moyenne de I0/I ligne par
ligne dans le canal (figure 3.2.1 C, courbe) et en prenant le logarithme (figure 3.2.1 D),
soit :
DO(x) = log
(
1
L
L∑
z=1
A(x, z)
)
, (3.2.3)
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Figure 3.2.1: Méthode de calcul de la densité optique pour une séquence d’image don-
née. A) La séquence d’images représentant la lumière transmise et l’image représentant la
lumière incidente sont normalisées. B) G(x, z, n) est moyennée sur la durée de la séquence. C)
L’atténuation de la lumière par les globules rouges dans le canal est calculée. Les zones enca-
drées en pointillées correspondent aux bords du canal. D) La densité optique est donnée par le
logarithme de l’atténuation moyenne pour chaque ligne du canal. La zone encadrée correspond
aux valeurs prises en compte pour mesurer DOf .
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où L est la longueur du canal sur les images (en pixels).
La courbe verte de la figure 3.2.1 C montre le profil d’atténuation moyenne,∑Lz=1A(x, z).
Par ailleurs, à titre d’exemple, la figure 3.2.1 C présente les profils d’intensité moyenne de
lumière transmise et incidente. Les oscillations observées sur ces courbes correspondent
à des fluctuations de l’intensité lumineuse à l’intérieur du canal, surtout visibles sur
l’image du canal sans les globules rouges. Ces fluctuations sont vraisemblablement dues
à un phénomène de diffraction de la lumière dans le microsystème.
Pour finir (figure 3.2.1 D), nous retenons une valeur unique de la densité optique,
DOf , qui est la moyenne de DO(x) pour des valeurs de x correspondant au centre du
canal plus ou moins 15 pixels, de sorte à ne pas prendre en compte les effets de bords.
C’est cette valeur finale que nous souhaitons relier à l’hématocrite déterminé par
comptage, dans l’objectif d’évaluer Ht par la seule connaissance de DOf .
La figure 3.2.2 présente les variations de DOf avec Ht mesuré par comptage. Cette
variation est quasi-linéaire, avec une ordonnée à l’origine égale à 0, qui correspond au
cas I0 = I. Pour les gammes d’hématocrites de tube dans lesquelles nous nous trouvons
(≤ 10%) l’atténuation de la lumière est essentiellement due à sa diffusion à travers les
globules rouges et varie linéairement avec Ht (cf. Section 1.3.2.3, figure 1.3.5).
Par une régression linéaire, nous obtenons la relation : Ht = 101, 01×DOf .
3.2.3 Comparaison des mesures d’hématocrite par la méthode
photométrique et par comptage
Sur la figure 3.2.3 nous traçons l’hématocrite déterminé à partir de la densité optique
en fonction de l’hématocrite mesuré par comptage. Nous générons, grâce à une méthode
statistique (fonction MATLAB polyconf ), l’intervalle de confiance à 95%, c’est-à-dire un
intervalle qui a 95% de chances de contenir la vraie valeur de l’hématocrite, lors d’une
mesure de l’hématocrite par la méthode photométrique. Ainsi, nous déterminons que
l’incertitude absolue sur la mesure de l’hématocrite par la méthode photométrique est
égale à +/- 0,02. Dans toute la suite, en s’appuyant sur les données de Lipowsky et al.
(1980) (cf. Section 1.3.2.3, figure 1.3.5), nous faisons l’hypothèse que DOf continue à
varier linéairement avec Ht jusqu’à Ht ≈ 18%.
Dans les cas d’écoulement de globules rouges dans des micro-canaux de section 20µm×20µm
où l’hématocrite de tube n’a pas pu être évalué par comptage, l’hématocrite mesuré, par
la méthode photométrique varie de 8,4% à 16%, c’est-à-dire dans la gamme où Ht varie
linéairement avec la DO. La validité de ces mesures d’hématocrite sera confirmée par
la suite, en appliquant le principe de conservation de la masse aux débits de globules
rouges, calculé en faisant intervenir Ht, au niveau des trois branches d’une bifurcation
(section 4.1).
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Figure 3.2.2: Mesure de l’hématocrite de tube à partir de la densité optique. Va-
riation de la densité optique (DOf ) avec l’hématocrite déterminé par comptage, mesurée sur
les canaux de section 20µm×20µm (points bleus). Nous avons déterminé DOf = 0, 0099×Ht
(courbe pointillée).








       







	



	










 	
	
 	



Figure 3.2.3: Hématocrite déterminé à partir de la densité optique en fonction de
l’hématocrite obtenu par comptage (points bleus), et intervalle de confiance des estima-
tions de l’hématocrite (droites pointillées rouges) par la méthode photométrique, Ht est mesuré
à +/- 2% près. Les carrées verts correspondent à l’hématocrite déterminé par la méthode de
déduction (en abscisse).
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3.2.4 Estimation de l’hématocrite par déduction
Dans certains cas, il est possible de déterminer l’hématocrite par comptage dans deux
branches d’une bifurcation, mais pas dans la troisième. Ceci arrive généralement quand
la micro-bifurcation est de type 10µm-20µm-10µm, où les globules rouges circulent en file
indienne dans les branches filles, et où, par contre, dans la branche mère, de plus grande
section, il est impossible d’individualiser les globules rouges et donc de les compter
(voir figure 3.2.4). Dans ce cas, nous pouvons déterminer l’hématocrite dans la branche
d’entrée, Het , grâce à l’application du principe de conservation de la masse des globules
rouges. En effet :
QeGR = Q1GR +Q2GR . (3.2.4)
Ici, les exposants e, 1 et 2 font respectivement référence à la branche d’entrée et
aux deux branches filles. Le débit dans la branches fille i est calculé en multipliant
l’hématocrite de tube déterminé par comptage par la section du canal (Si), et par la
vitesse moyenne des globules rouges ( ¯V iGR) évaluée grâce aux mesures de dual-slit (ce
calcul est explicité dans la section 3.3.1.2), soit : QiGR = H it × Si × ¯V iGR. De même,
la vitesse moyenne dans la branche d’entrée peut être évaluée à partir des mesures de
dual-slit, nous connaissons alors Se × ¯V eGR. Nous obtenons alors l’hématocrite dans la
branche d’entrée grâce à la relation suivante :
Het =
Q1GR +Q2GR
Se × ¯V eGR
. (3.2.5)
.
Les résultats obtenus par la méthode photométrique en fonction de ceux obtenus par
cette méthode de déduction sont reportés figure 3.2.3, montrant que ces données se
situent bien dans l’intervalle de mesure de la méthode photométrique.
3.3 Mesures de débits volumiques
Pour étudier l’effet de séparation de phase au niveau de micro-bifurcations, nous sou-
haitons connaître les débits de globules rouges et les débits de fluide suspendant dans
chacune des trois branches. Les débits de globules rouges peuvent être obtenus par comp-
tage, ou à partir de la mesure d’hématocrite et du profil de vitesse maximale obtenu par
dual-slit, en faisant une hypothèse sur la forme du profil de vitesse dans la section droite
du canal (section 3.3.1.1 et section 3.3.1.2 ). Le débit de fluide suspendant est déterminé
en faisant des hypothèses fortes sur son profil de vitesse (section 3.3.2). Les méthodes
présentées ci-dessous sont données pour des canaux de section carrée.
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Figure 3.2.4: Globules rouges dans une micro-bifurcations 10µm-20µm-10µm, H1t et
H2t sont déterminés par comptage des globules rouges, Het est déterminé par déduction en
connaissant Q1GR, Q2GR et ϕe = Se × ¯V eGR.
3.3.1 Débit de globules rouges
3.3.1.1 Estimation du débit par comptage
Dans certains cas les globules sont assez peu nombreux pour pouvoir être individualisés
et donc comptés. Nous déterminons alors visuellement le nombre de globules rouges (N)
qui passent à travers une section du canal pendant une durée ∆t. En connaissant VGR,
le volume d’un globule rouge humain, le débit de globules est donné par :
QcomptGR =
N × VGR
∆t . (3.3.1)
Cette méthode de référence, qui ne nécessite aucune hypothèse sur le profil de vitesse
des globules rouges, est notamment utilisée pour comparer les débits de globules rouges
obtenus par comptage et ceux obtenus grâce au profil de vitesse et à l’hématocrite
(méthode suivante).
3.3.1.2 Estimation du débit à partir du profil de vitesse maximale et de
l’hématocrite
Le profil de vitesse maximale des globules rouges obtenu par dual-slit, Vmax(x) est
ajusté à l’équation 3.1 afin de déterminer V0 et B (cf. section 3.1). Nos micro-canaux ont
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une section carrée, nous considérons donc que le profil de vitesse est symétrique, c’est-
à-dire que : Vmax(x) = Vmax(y), que nous pouvons également écrire : V (x, 0) = V (0, y).
En faisant l’hypothèse que la forme du profil de vitesse est semblable dans tous les plans
de coupes parallèles à l’un des côtés du canal (x = cte ou y = cte) nous écrivons :
V (x, y) = 1
V0
× Vmax(x)× Vmax(y) = V0 ×
1−B ( x
W/2
)2×
1−B ( y
W/2
)2 ,
(3.3.2)
Plusieurs de ces profils de vitesses 3D hypothétiques sont tracés sur la figure 3.3.1,
pour différentes valeurs de B.
Le profil de vitesse ainsi décrit est intégré sur la section du canal, pour donner :
ϕ =
∫ W
2
-W2
∫ W
2
-W2
V (x, y)dxdy = V0 ×W 2 × (1− 13B)
2, (3.3.3)
où ϕ représente le produit de la section du canal et de la vitesse moyenne des globules
rouges.
Cette intégrale ϕ, multipliée par l’hématocrite de tube Ht, nous donne le débit de
globules rouges :
QGR = ϕ×Ht. (3.3.4)
Notons que pour mesurer les débits de globules rouges à partir du profil de vitesse
et de l’hématocrite, il serait plus juste d’intégrer le profil d’hématocrite dans le canal,
plutôt que d’utiliser une valeur unique de l’hématocrite de tube. En effet, la répartition
des globules rouges n’est pas forcément homogène dans un micro-canal. Cependant, nos
mesures ne nous donnent pas d’information sur la répartition de l’hématocrite dans le
canal. Même si cela ne semble pas compromettre la mesure de débit de globules rouges
(cf section 4.1.1), il serait intéressant de connaître ce profil d’hématocrite et d’évaluer
un éventuel gain sur la précision des mesures.
3.3.1.3 Comparaison des méthodes de mesure du débit de globules rouges
Lorsque la suspension de globules rouges est suffisamment diluée, cette mesure indi-
recte du débit de globules rouges peut être comparée à la méthode de référence (mesure
par comptage). Pour tous les points expérimentaux présentés en figure 3.3.2 l’hémato-
crite de tube a été déterminé par comptage. Les résultats, présentés montrent un accord
satisfaisant entre les deux méthodes de mesure. L’erreur relative est évaluée :
E = |QGR(comptage)−QGR|
QGR(comptage)
, (3.3.5)
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Figure 3.3.1: Formes des profils de vitesse 3D de globules rouges déduite de la forme
du profil de vitesse maximale (V (x, 0)) obtenu par dual-slit, B est le paramètre d’aplatissement
du profil, x la position transversale dans le canal et y la position dans la profondeur du canal,
W = D = 20µm ici. Avec V0 = 0, 5mm/s et 3 valeurs différentes de B.
où QGR(comptage) est le débit mesuré par comptage et QGR est le débit mesuré à
partir du profil de vitesse maximale et de l’hématocrite. Cette erreur est en moyenne de
22,7% dans les canaux de section 10µm×10µm, et de 14,03 % dans les canaux de section
20µm×20µm. Cette différence de précision semble liée à l’incertitude lors de la mesure
de la section des canaux qui est d’autant plus grande que le canal est petit.
Par ailleurs, nous avons également effectué des calculs d’erreur relative pour QGR
mesuré à partir du profil de vitesse maximale et de l’hématocrite, en prenant en compte
les incertitudes sur la vitesse mesurée par dual-slit, sur le paramètre B, sur la mesure
de la section du canal et sur la mesure d’hématocrite. Ces calculs sont détaillés en
Annexe C et nous donnent une erreur relative 4QGR/QGR égale à 8,9% en moyenne
dans les canaux de section 20µm×20µm et égale à 28,8% en moyenne dans les canaux
de section 10µm×10µm. Nous retrouvons la même tendance, avec des incertitudes plus
grandes dans les canaux de plus petite section. Nous utilisons ces calculs d’incertitude
(Annexe C) pour représenter les barres d’erreurs dans nos résultats de mesures de débits
de globules rouges dans des micro-bifurcations (section 5.3).
Les résultats présentés figure 3.3.2 permettent de valider la méthode de détermination
du débit de globules rouges à partir du profil de vitesse et de l’hématocrite par compa-
raison à une méthode de référence, le comptage des globules rouges. Cette comparaison
confirme, outre les arguments théoriques présentés en section 3.1, que la vitesse mesurée
par dual-slit est bien la vitesse maximale, par une approche expérimentale. Par ailleurs,
elle suggère que la déduction du profil de vitesse 3D des globules rouges dans un micro-
canal de section carrée à partir du profil de vitesse maximale obtenu par dual-slit est
pertinente, dans la limite des incertitudes de mesure.
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Figure 3.3.2:Débit de globules rouges obtenu à partir du profil de vitesse et de l’hé-
matocrite en fonction du débit de globules rouges obtenu par comptage. Les cercles
bleus foncé correspondent aux mesures effectuées dans les micro-canaux de section 10µm×10µm
et les carrés bleus clair à celles effectuées dans les micro-canaux de section 20µm×20µm, la
droite pointillée représente la fonction identité.
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3.3.2 Débit de fluide suspendant
Nous nous intéressons maintenant au débit de fluide suspendant dans nos micro-
canaux de section carrée. Pour un tube de 100 µm de diamètre et pour un hématocrite
de 20%, Sugii et al. (2005) ont montré que les globules rouges et le plasma avancent à la
même vitesse maximale, avec un profil de vitesse parabolique pour le plasma. Nous fai-
sons donc l’hypothèse que le fluide suspendant est newtonien et que sa vitesse maximale
est égale à celle des globules rouges, V 0. La fraction volumique de fluide suspendant est,
quant à elle, égale à (1−Ht). La figure 3.3.3 présente un exemple de profils de vitesse
des globules rouges et le profil de vitesse hypothétique du fluide suspendant pouvant
être obtenus dans un canal de section 20µm×20µm. Le débit de fluide suspendant peut
être calculé à partir de ces hypothèses.
Dans un canal de section carrée et pour un fluide newtonien Patzek and Silin (2001)
ont montré que le rapport entre la vitesse maximale du fluide et sa vitesse moyenne vaut
2, 0963. Nous utilisons alors la vitesse V0 mesurée par dual-slit et la relation suivante
pour calculer le débit de fluide suspendant :
Qf =
V0
2, 0963 ×W
2 × (1−Ht). (3.3.6)
Figure 3.3.3: Exemple de profil de vitesse des globules rouges et profil de vitesse
du fluide suspendant qui en est déduit (V0 = 500µm/s, W = 20µm, et B = 0, 5)
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3.4 Conclusion
Différentes métrologies ont été développées dans le cadre de micro-écoulements de
globules rouges. La technique de dual-slit, qui a été validée et optimisée, est applicable
quelles que soient les gammes de concentrations, de vitesses et pour toutes les tailles
de canaux utilisées dans notre étude. Elle permet de mesurer la vitesse maximale des
globules rouges dans la profondeur du canal. Concernant les mesures d’hématocrite de
tube, la méthode de comptage peut être utilisée pour toutes les tailles de canaux, à
condition que l’hématocrite ne soit pas trop élevé, typiquement 8 % dans un canal
de section 20µm×20µm et 13% dans un canal de section 10µm×10µm. La méthode
d’évaluation de l’hématocrite à partir d’une mesure de la densité optique est adaptée pour
les canaux de section 20µm×20µm et des hématocrite n’excédant pas 18%. Pour finir,
la méthode par déduction est applicable lorsque Ht peut être déterminé par comptage
dans deux des trois branches d’une bifurcation.
La méthode de mesure du débit de globules rouges à partir de leur profil de vitesse et
de l’hématocrite a été validée par comparaison à une méthode de référence (comptage).
Par ailleurs, dans le chapitre suivant, la vérification du principe de conservation de la
masse appliqué aux débits de globules rouges, de fluide suspendant et du mélange des
deux, entre les trois branches d’une bifurcation, nous donnera une confirmation de la
validité de nos méthodes de mesure de débits.
Les profils de vitesses pour des écoulements de globules rouges dans des micro-canaux
droits de différentes tailles, pour de larges gammes d’hématocrites et de débits, sont
également présentés dans le chapitre suivant.
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Chapitre 4
Écoulements sanguins en
micro-canaux : résultats
Dans ce chapitre, nous présentons tout d’abord les résultats relatifs au principe de
conservation de la masse. Ces résultats sont obtenus par l’association des métrologies
décrites dans le chapitre précédent, ils apportent des éléments de validation supplémen-
taire à ceux décrits précédemment (cf. chapitre 3, sections 3.1, 3.3.1.3). Ces résultats
permettent également de discuter du modèle retenu pour décrire les profils de vitesse du
fluide suspendant. Dans un second temps, nous présentons les profils de vitesse maxi-
male de globules rouges, pour différentes tailles de canaux, et de larges gammes de
concentration et de vitesses, montrant l’existence de différents régimes d’écoulement.
4.1 Mesures de débits et conservation de la masse
Nous évaluons dans cette section les mesures de débits dans les micro-canaux de
section carrée. Nous nous intéressons à l’application du principe de conservation de la
masse aux débits de globules rouges (QGR), aux débits de fluide suspendant (Qf ) et aux
débits de sang total (Qtot = QGR+Qf ). Pour cela, nous comparons le débit mesuré dans
la branche d’entrée d’une micro-bifurcation à la somme des débits mesurés dans les deux
branches filles.
L’objectif est de vérifier si nos méthodes de mesure de débit, et donc indirectement
nos méthodes de mesure de profil de vitesse et d’hématocrite, sont fiables et d’évaluer
les erreurs de mesure.
L’erreur relative est calculée dans les différents cas considérés comme étant égale à :
Ei =
|Qei − (Q1i +Q2i )|
Qei
, (4.1.1)
où Qei est le débit dans la branche d’entrée, Q1i et Q2i sont les débits dans les branches
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filles.
Les résultats sont tracés en échelle logarithmique afin de visualiser facilement les larges
gammes de débits mesurées.
4.1.1 Conservation des débits de globules rouges
4.1.1.1 Mesure du débit par comptage
Les résultats sont présentées en figure 4.1.1. Il s’agit ici d’écoulements peu concentrés
(Ht = 1 à 13%) obtenus dans un des quatre types de micro-bifurcations dont nous
disposons. L’erreur relative est en moyenne de 8,2 %, indiquant un accord satisfaisant
entre les valeurs de débits entrants et sortants dans les micro-bifurcations étudiées.
Figure 4.1.1:Conservation du débit de globules rouges mesuré par comptage. Somme
des débits de globules rouges mesurés dans les branches filles en fonction du débit mesuré dans
la branche mère lorsque les débits sont mesurés par comptage.
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Figure 4.1.2: Conservation du débit de globules rouges, selon la méthode de déter-
mination de l’hématocrite. Somme des débits de globules rouges mesurés dans les branches
filles en fonction du débit mesuré dans la branche mère lorsqu’ils sont mesurés à partir des
résultats de dual-slit et d’hématocrite. Les cercles bleus correspondent aux données expéri-
mentales pour lesquelles l’hématocrite a été déterminé par comptage des globules rouges, les
carrés rouges correspondent aux données pour lesquelles l’hématocrite a été déterminé par la
méthode photométrique.
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4.1.1.2 Mesure du débit à partir du profil de vitesse des globules rouges (obtenu
par dual-slit) et de l’hématocrite de tube
Nous nous intéressons d’abord à l’influence de la méthode de mesure d’hématocrite
de tube utilisée, ces résultats sont présentés en figure 4.1.2. Les marqueurs bleus cor-
respondent aux points expérimentaux pour lesquels l’hématocrite a été déterminé par
comptage dans toutes les branches de la bifurcation, et les marqueurs rouges aux points
pour lesquels l’hématocrite a été déterminé par la méthode photométrique dans 2 ou
3 branches de la bifurcation. Ces résultats nous montrent que pour l’ensemble des me-
sures il y a un accord satisfaisant entre les débits de globules rouges sortants et le débit
entrant. Par ailleurs, même si nous disposons de moins de points expérimentaux pour
lesquels l’hématocrite a été déterminé par la méthode photométrique, nous pouvons
toutefois constater que l’erreur relative avec cette technique est seulement de 4,16% en
moyenne. Avec la méthode de comptage, l’erreur relative est supérieure et égale à 16,9
% en moyenne.
Ces résultats mettent en évidence la fiabilité des mesures d’hématocrite par la méthode
photométrique, jusqu’à Ht = 16%. Cependant, cette méthode est adaptée uniquement
aux canaux de section 20µm×20µm, pour lesquels l’incertitude sur la taille du canal est
la plus faible, comme nous l’avons vu dans le chapitre précédent.
Toutefois, quelques points, où l’hématocrite est mesuré par comptage, s’éloignent assez
fortement de la fonction identité. C’est pourquoi nous nous intéressons, dans un second
temps, à l’influence du type de micro-bifurcation. Les résultats sont présentés en figure
4.1.3, où les mêmes points expérimentaux que précédemment sont tracés avec des mar-
queurs différents selon le type de micro-bifurcation utilisé. Il apparaît alors clairement
que c’est pour les bifurcations 10µm-20µm-10µm que les points s’éloignent le plus de la
fonction identité. Les erreurs relatives moyennes sont respectivement de 10,5%, 46,3%,
9,87% et 6,35% pour les bifurcations 10µm-10µm-10µm, 10µm-20µm-10µm, 10µm-20µm-
20µm et 20µm-20µm-20µm (cf. table 4.1).
Plusieurs facteurs peuvent être à l’origine de ces différentes imprécisions. Tout d’abord,
nous avons remarqué que les erreurs sont plus grandes quand la bifurcation est composée
majoritairement de canaux de section 10µm×10µm par rapport à des canaux de section
20µm×20µm. Dans la section 3.3 nous avons souligné que les plus grandes incertitudes
dans les petits canaux peuvent venir d’erreurs sur la mesure de la section du micro-canal.
Par ailleurs, les grandes erreurs trouvées pour les micro-bifurcations 10µm-20µm-10µm
peuvent en partie être expliquées par le fait que lors de l’enregistrement d’une séquence
d’images de l’écoulement, nous choisissons la fréquence et le temps d’acquisition en
fonction de la vitesse de l’écoulement, pour s’assurer d’être dans les conditions opti-
males d’utilisation de la dual-slit (voir section 3.1). Or dans le cas d’une bifurcation
10µm-20µm-10µm, pour une répartition des débits symétrique, la vitesse moyenne de
l’écoulement est deux fois plus élevée dans les branches filles de section 10µm× 10µm
que dans la branche mère de section plus grande. En calculant les paramètres Vim et
Dacq qui nous permettent de savoir si nous sommes dans les conditions optimales d’ap-
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Figure 4.1.3: Conservation du débit de globules rouges, selon le type de micro-
bifurcation. Somme des débits de globules rouges mesurés dans les branches filles en fonction
du débit mesuré dans la branche mère lorsqu’ils sont mesurés à partir des résultats de dual-
slit et d’hématocrite. Les différents marqueurs correspondent aux différents types de micro-
bifurcations dans lesquelles ont été mesurés les débits.
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plication de la dual-slit (cf. section 3.1), nous constatons a posteriori que la valeur de
Dacq est trop petite pour mesurer des vitesses dans la branche d’entrée d’une bifurcation
10µm-20µm-10µm, alors que ses valeurs pour les branches filles de ce type de bifurca-
tions et pour les autres types de bifurcation sont convenables. En examinant les courbes
de la vitesse mesurée par dual-slit Vds en fonction de la distance entre les slits Ls, nous
voyons effectivement que la courbe présente beaucoup de « sauts » vers les petites valeurs
de vitesse pour des mesures dans le canal d’entrée d’une bifurcation 10µm-20µm-10µm,
montrant que le calcul de l’intercorrélation n’a pas convergé. De plus, pour toutes nos
bifurcations 10µm-20µm-10µm, (Q1 +Q2) > Qe, cela traduit bien le fait que la vitesse
des globules rouges est sous-estimée dans le canal d’entrée, certainement à cause des
sauts de Vds vers les petites valeurs dans les courbes de Vds en fonction de Ls.
4.1.1.3 Débits de globules rouges : conclusion
Les différentes méthodes utilisées pour mesurer les débits de globules rouges dans
nos micro-canaux, qui s’appuient sur les méthodes de mesure de l’hématocrite et des
profils de vitesse, apparaissent donc satisfaisantes, avec toutefois de grandes erreurs de
mesure pour le type de bifurcation 10µm-20µm-10µm. Pour ce dernier type de micro-
bifurcations, le problème vient des mesures dans la branche d’entrée, nous envisageons
donc, pour la suite, de considérer Q˜eGR = Q1GR +Q2GR, où Q˜eGR est la valeur corrigée (ou
déduite) du débit dans la branche d’entrée.
Ei(%) Ht par comptage Ht par photométrie
QGR 16,9 4,16
Qf 9,6 6,7
Qtot 9,1 5,7
Ei(%) 10µm-10µm-10µm 10µm-20µm-10µm 10µm-20µm-20µm 20µm-20µm-20µm
QGR 10,5 46,3 9,9 6,3
Qf 4,8 18,7 11 5,5
Qtot 4,5 17,5 10,3 5,1
Table 4.1: Erreurs relatives entre les débits entrants et sortants d’une bifurcation,
lorsqu’ils sont mesurés à partir des résultats de dual-slit et d’hématocrite. Le premier tableau
différencie les méthodes de mesure de l’hématocrite, quelque soit le type de bifurcation. Le
deuxième différencie le type de micro-bifurcation, quelque soit la méthode de détermination de
l’hématocrite.
4.1.2 Conservation des débits de fluide suspendant
Nous considérons à présent les débits de fluide suspendant. Comme précédemment,
nous traçons d’abord les débits sortants en fonction du débit entrant dans une bifurcation
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en utilisant des marqueurs différents selon la méthode de détermination de l’hématocrite,
qui permet d’évaluer la fraction de fluide. Ces résultats sont présentés sur la figure 4.1.4.
Puis nous analysons ces mêmes données en fonction du type de micro-bifurcation, figure
4.1.5.
Comme dans le cas des débits de globules rouges, l’erreur relative moyenne est plus
grande (9,6%) quand la méthode de comptage pour déterminer l’hématocrite est utilisée,
l’erreur est de 6,7% avec la méthode photométrique.
Concernant la figure 4.1.5, ici aussi les erreurs sont plus grandes pour les micro-
bifurcations de type 10µm-20µm-10µm, ce qui n’est pas étonnant puisque le débit de
fluide est mesuré en partie à partir de la vitesse V0 déterminée par dual-slit. Pour la
suite, nous considérons également une valeur corrigée du débit de fluide suspendant :
Q˜ef = Q1f +Q2f .
Les erreurs relatives selon le type de bifurcations sont en moyenne égales à 4,77%
pour les bifurcations 10µm-10µm-10µm, 18,7% pour les 10µm-20µm-10µm, 11% pour les
10µm-20µm-20µm, et 5,54% pour les 20µm-20µm-20µm (cf. table 4.1).
Ces résultats nous donnent une validation de notre méthode de mesure du débit de
fluide, malgré les hypothèses fortes qui ont été faites. En effet, la méthode de calcul (cf.
section 3.3.2) ne nous garantissait pas, à première vue, que la conservation des débits
de fluide suspendant serait bien respectée, notamment car cette méthode n’implique pas
de rapport de proportionnalité entre QiGR et Qif .
4.1.3 Conservation des débits totaux : mélange globules
rouges-fluide
Logiquement, si nous nous intéressons à la conservation du débit du mélange constitué
des globules rouges et du fluide suspendant, les remarques sont les mêmes que précé-
demment. L’erreur relative est en moyenne de 9% quelque soit le type de bifurcation
lorsque l’hématocrite est déterminé par comptage, elle est de 5,5% quand l’hématocrite
est mesuré par la méthode photométrique, voir figure 4.1.6. Lorsque nous regardons les
résultats par type de bifurcation, les erreurs sont respectivement de 4,5%, 17,6%, 10,3%
et 5,1% pour les micro-bifurcations 10µm-10µm-10µm, 10µm-20µm-10µm, 10µm-20µm-
20µm et 20µm-20µm-20µm (cf. table 4.1). Ces résultats sont cohérents avec les résultats
précédemment décrits.
4.1.4 Déviation à la conservation de la masse
Lorsque Cokelet et al. (1998) se sont intéressés à la précision des techniques utilisées
pour mesurer l’écoulement du sang, ils ont analysé in vivo le rapport entre les débits
de globules rouges entrant et sortant d’une bifurcation et le rapport des débits de sang
(globules rouges et fluide suspendant) entrant et sortant de la bifurcation. Ils avaient
alors montré que ces rapport peuvent varier de 0,1 à 10, ce qui correspond à de grandes
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Figure 4.1.4: Conservation du débit de fluide suspendant, selon la méthode de
détermination de l’hématocrite. Somme des débits de fluide suspendant dans les branches
filles en fonction du débit dans la branche mère. Les cercles bleus correspondent aux données
expérimentales pour lesquelles l’hématocrite a été déterminé par comptage des globules rouges.
Les carrés rouges correspondent aux données pour lesquelles l’hématocrite a été déterminé par
la méthode photométrique (la fraction de fluide est égale à 1−Ht).
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Figure 4.1.5: Conservation du débit de fluide suspendant, selon le type de micro-
bifurcation. Somme des débits de fluide suspendant dans les branches filles en fonction du
débit dans la branche mère. Les différents marqueurs correspondent aux différentes micro-
bifurcations dans lesquelles ont été mesurés les débits.
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Figure 4.1.6: Conservation du débit du mélange globules rouges/ fluide suspendant
selon la méthode de détermination de l’hématocrite. Somme des débits du mélange dans
les branches filles en fonction du débit dans la branche mère. Les cercles bleus correspondent
aux données expérimentales pour lesquelles l’hématocrite a été déterminé par comptage des
globules rouges. Les carrés rouges correspondent aux données pour lesquelles l’hématocrite a
été déterminé par la méthode photométrique.
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Figure 4.1.7:Conservation du débit du mélange globules rouges/ fluide suspendant,
selon le type de micro-bifurcation. Somme des débits du mélange dans les branches filles en
fonction du débit dans la branche mère. Les différents marqueurs correspondent aux différentes
micro-bifurcations dans lesquelles ont été mesurés les débits.
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erreurs de mesure. Nous traçons également ces points pour toutes les bifurcations dont
nous disposons, voir figure 4.1.8, et nous comparons ces données à celles de Cokelet et al.
(1998) obtenues pour des études in vivo. Nous voyons que nos points expérimentaux sont
concentrés autour de la valeur 1, reflétant ainsi la fiabilité de nos mesures quantitatives.
Toutefois, il y a une famille de points pour laquelle la déviation au principe de conserva-
tion de la masse est plus importante, il s’agit des points correspondants à la géométrie de
bifurcation 10µm-20µm-10µm (carrés bleus) avant la correction (Q˜ef = Q1f +Q2f ) décrite
ci-dessus (section 4.1.1), pour lesquels nous avons identifié que les paramètres d’applica-
tion de la dual-slit ne sont pas optimaux dans la branche d’entrée. Malgré ce problème,
nos résultats en termes de précision de mesure sont très supérieurs aux données recueillies
par Cokelet et al. (1998) pour toutes les géométries étudiées.
Figure 4.1.8:Déviation à la conservation de la masse : rapport des débits mesurés entrant
et sortant de globules rouges en fonction du rapport des débits mesurés entrant et sortant du
mélange globules rouges/fluide suspendant au niveau de micro-bifurcations. A gauche : données
in vivo recueillis par Cokelet et al. (1998), à droite : données in vitro sur nos micro-bifurcations.
4.1.5 Mesures de débits : conclusion
Les résultats présentés dans ce chapitre valident les méthodes de mesure des écoule-
ments de globules rouges en micro-canaux. La tableau 4.1 reprend les erreurs relatives
calculées dans cette section entre le débit entrant et les débits sortants d’une micro-
bifurcation.
Les résultats ci-dessus mettent en évidence que, dans la limite des incertitudes de
mesure, le profil de vitesse du fluide suspendant peut être déduit simplement à partir de
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la vitesse maximale des globules rouge (cf. section 3.3.2). Les hypothèses de ce modèle
sont que le fluide suspendant est newtonien, et qu’il avance à la même vitesse maximale
que les globules rouges. Le profil de vitesse du fluide suspendant est ensuite décrit grâce
aux équations de Patzek and Silin (2001).
Nous analysons à présent les profils de vitesse de globules rouges obtenus grâce à la
technique de dual-slit, dans des micro-canaux de différentes tailles.
4.2 Profils de vitesse des globules rouges
Les profils de vitesse maximale présentés dans cette section sont obtenus en appli-
quant la technique de dual-slit à des écoulements de suspensions de globules rouges in
vitro, dans une large gamme de vitesses et d’hématocrites. Les données expérimentales
correspondantes ont été acquises soit dans des micro-canaux uniques droits, soit dans les
micro-canaux d’une bifurcation considérés de façon individuelle. Les résultats sont pré-
sentés ci-dessous pour des canaux de section décroissante (100µm×20µm et 50µm×10µm,
puis 20µm×20µm, puis 10µm×10µm).
4.2.1 Globules rouges dans des micro-canaux de faible rapport
d’aspect
Nous nous intéressons dans un premier temps aux profils de vitesse maximale de
globules rouges circulants dans les canaux d’alimentation de nos micro-systèmes, qui sont
plus larges que profonds. Dans ces canaux, le rapport d’aspect est petit (D/W = 0, 2),
et les profils de vitesse des globules rouges montrent une forme aplatie au centre du
canal, quelque soit l’hématocrite de tube et la vitesse maximale (figure 4.2.1). Une telle
forme de profil de vitesse a été décrite auparavant par Lima et al. (2008), dans le cas de
canaux en PDMS rectangulaire de section 300µm×45µm pour un hématocrite de 20%,
étudiés par micro-PIV, avec toutefois une résolution spatiale de mesures moindre que
celle obtenue avec la dual-slit.
Les profils de vitesse, présentés sur la figure 4.2.1, montrent un plateau plus ou moins
large au centre du canal où la vitesse est égale à la vitesse maximale dans la canal
(Vmax(x) = V0 ) et deux arcs de paraboles reliant ce plateau à la vitesse de glissement
aux parois. Dans le but de comparer les différents profils, nous avons déterminé trois
paramètres par un ajustement des données : V0, la vitesse au centre, B qui définit la
vitesse de glissement aux parois (égale à (1−B)× V0), et α qui correspond à la largeur
du plateau pour lequel Vmax(x) = V0, en % de la largeur du canal. Les profils de vitesse
sont décrit par l’équation suivante :
Vmax(x) =

V0 si − α∗ ≤ x ≤ α∗
ax2 + bx+ c si x < −α∗
ax2 − bx+ c si x > α∗
(4.2.1)
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Avec :
α∗ = D/2× α/100 (µm),
a = −BV0(R− α∗)2 ,
b = 2aα∗
c = V0 (1− α∗)2B × 1(R− α∗)2 .
Afin de simplifier la comparaison des profils de la figure 4.2.1, les vitesses sont norma-
lisées par V0.
La figure 4.2.1 (A) présente des profils de vitesse de globules rouges obtenus dans des
canaux de section 100µm×20µm pour différents hématocrites et différentes vitesses. La fi-
gure 4.2.1 (B) montre un profil de vitesse des globules rouges dans un canal 50µm×10µm.
Sa forme est similaire aux profils rencontrés dans les canaux 100µm×20µm. Dans ce type
de canaux à faible rapport d’aspect, nous n’avons pas assez de données pour établir une
éventuelle corrélation entre les paramètres V0, B, α et Ht, toutefois quelques tendances
qualitatives se dégagent. Notons que nous n’avons pas de méthode de mesure quanti-
tative de l’hématocrite pour ces tailles de canaux, autre que la méthode par comptage
des globules rouges. Quoiqu’il en soit, nous pouvons souligner que pour un écoulement
très lent et très concentré (figure 4.2.1, A2), le plateau où Vmax(x) = V0 est très large.
De plus, la vitesse de glissement aux parois (Vg) a tendance à être plus petite lorsque la
suspension de globules rouges est plus concentrée (figure 4.2.1, A2 : Vg = 0, 38 × V0 et
A4 : Vg = 0, 3× V0). Le paramètre B serait donc d’autant plus grand que l’hématocrite
est grand.
4.2.2 Globules rouges dans des micro-canaux à section carrée
4.2.2.1 Micro-canaux 20µmx20µm
Dans les micro-canaux à section carrée, le profil de vitesse maximale obtenu avec la
technique de dual-slit, peut être décrit par l’équation 3.1, rappelée ci-dessous :
Vmax(x) = V0
1−B ( x
W/2
)2 .
Les 95 séquences d’images d’écoulement de globules rouges, dont nous disposons pour
ces micro-canaux, nous donnent un profil de vitesse qui est ajusté avec cette équation,
afin de déterminer V0 et B. De plus, l’hématocrite de tube (Ht) a été déterminé grâce à
l’une des méthodes décrites dans la section 3.2.
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(A)
(B)
Figure 4.2.1: Profils de vitesse maximale des globules rouges dans des micro-canaux
larges, pour différentes vitesses et différents hématocrites. Les données expérimentales sont
ajustées avec la méthode des moindres carrés pour déterminer la vitesse au centre, V0 , le
paramètre B tel que la vitesse de glissement aux parois soit égale à (1 − B) × V0, et α qui
définit la largeur du plateau V0(x) = V0 (en pourcentage de la largeur du canal). (A) Canaux
100µm×20µm, (B) Canal 50µm×10µm.
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Pour l’ensemble de ces données expérimentales, l’hématocrite de tube mesuré est com-
pris entre 0,7 et 22 % . Les vitesses V0 mesurées vont de 25 à plus de 6000 µm/s, pour des
fréquences d’acquisition comprises entre 500 et 10000 fps. Le paramètre qui caractérise
l’aplatissement du profil, B, varie quant à lui, de 0,05 à 0,57, et il vaut 0,30 en moyenne,
ce qui décrit un profil assez aplati en moyenne.
La figure 4.2.2 présente des exemples de ces profils de vitesse pour différentes vitesses
et hématocrites, les vitesses sont normalisées par V0.
Figure 4.2.2: Profils de vitesse des globules rouges dans des micro-canaux de section
20µm×20µm et images de l’écoulement. 1 : Ht=1,8 %, 2 : Ht=20 %, 3 : Ht=2,8 %, 4 :
Ht=22 %.
L’équation 3.1, que nous utilisons pour décrire ces profils de vitesse, et pour mesurer
nos débits de globules rouges, peut être sujette à discussion. Notamment car elle été
initialement proposée pour un canal cylindrique (Pittman and Ellsworth, 1986). Il peut
être montré que le profil de vitesse d’un fluide newtonien dans un canal carré de côté
a, est très proche du profil dans un canal cylindrique de diamètre a (Patzek and Silin,
2001). En partant de ce constat, et du fait que le calcul des débits à partir de cette
description simple du profil de vitesse a été validée (section 4.1), cette représentation du
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profil de vitesse des globules rouges semble adéquate et suffisante pour notre étude.
4.2.2.2 Petit micro-canal : section 10µm×10µm
Nous nous penchons maintenant sur l’étude des écoulements de globules rouges dans
de petits micro-canaux, de section 10µm×10µm. Comme dans le cas précédent, les profils
de vitesse sont ajustés avec l’équation 3.1 afin de déterminer V0 et B. Pour les 55 profils
de vitesses que nous avons obtenus dans ces petits canaux, l’hématocrite de tube mesuré
par comptage est compris entre 0,1 et 18 %. Les vitesses V0 mesurées vont de 7 et
1421 µm/s, pour des fréquences d’acquisition variant de 100 à 4000 fps. Le paramètre
d’aplatissement du profil, B, est compris entre 0 à 0,11, ce qui se traduit par un profil de
vitesse plat. La figure 4.2.3 présente quelques uns des profils de vitesse de globules rouges
dans ces micro-canaux. Nous pouvons voir que, quelque soit la vitesse ou l’hématocrite,
les profils ont une forme similaire. En effet, la taille de la section du canal est proche de
la taille d’un globule rouge. Il n’y a donc pas de gradient de vitesse des globules rouges
à l’intérieur d’un canal de section 10µm×10µm.
4.2.2.3 Influence de la vitesse maximale et de l’hématocrite sur la forme du profil
de vitesse
Nous nous sommes ensuite intéressés aux variations de la forme du profil de vitesse,
caractérisée par le paramètre d’aplatissement B, avec V0 et Ht. La figure 4.2.4 présente
les variations de B avec Ht, obtenues pour toutes les conditions expérimentales, c’est-à-
dire quelle que soit la vitesse V0. Tout d’abord cette figure confirme que nous observons
deux régimes d’écoulements distincts qui dépendent de la taille du micro-canal. En effet,
les gammes de B mesurées ne sont pas les mêmes pour les canaux de section 20µm×20µm
et 10µm×10µm. D’autre part, les mesures sont très dispersées mais semblent montrer
une augmentation de B avec Ht. Ceci a été confirmé par une étude statistique des
valeurs expérimentales de B, à l’aide d’un test t de Student (Sokal and Rohlf, 1994),
dont le résultat est présenté figure 4.2.5. Une différence significative (p < 0, 05) a été
trouvée entre la valeur moyenne de B dans l’intervalle d’hématocrite 0-8% et la valeur
moyenne de B dans l’intervalle 8-16%, et ce pour les canaux de section 20µm×20µm
et 10µm×10µm. Si nous nous intéressons aux variations de B avec V0 quel que soit Ht
(figure 4.2.6) nous constatons aussi une grande dispersion des mesures, dont l’amplitude
diminue avec V0.
Ces résultats laissent présager qu’outre V0 et Ht, d’autres paramètres sont nécessaires
pour décrire l’écoulement. Par exemple, la taille de la couche d’exclusion plasmatique
aux parois du canal (que nous ne sommes pas capables de mesurer dans la présente
étude) pourrait intervenir dans la description de l’écoulement.
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Figure 4.2.3: Profils de vitesse des globules rouges dans des micro-canaux de section
10µm×10µm et images de l’écoulement, pour différents hématocrites et vitesses. Profils
a et b : hématocrite peu élevé pour une vitesse faible (a) et une vitesse élevée (b), profils c et
d : hématocrite assez élevé pour une vitesse faible (c) et une élevée (d).
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Figure 4.2.4: Variations de B avec Ht quel que soit V0 pour les micro-canaux de section
20µm× 20µm (vert) et les micro-canaux de section 10µm× 10µm (rouge).
Figure 4.2.5: Moyenne et écart type des valeurs de B pour l’intervalle d’hématocrite
allant de 0 à 8% et celui allant de 8 à 16% pour les micro-canaux de section 20µm × 20µm
(vert) et les micro-canaux de section 10µm× 10µm (rouge), test statistique : p<0,05.
Figure 4.2.6: Variations de B avec V0 quel que soit Ht pour les micro-canaux de section
20µm× 20µm (gauche) et les micro-canaux de section 10µm× 10µm (droite).
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4.2.2.4 Globules rouges circulants en agrégats
Dans la section 2.1.1, nous avons mentionné la fabrication de micro-canaux uniques,
droits, de sections 5µm×5µm, 10µm×10µm, 20µm×20µm, et 40µm×40µm. Il s’est avéré
que nous n’avons pas pu exploiter les micro-canaux de section 5µm×5µm. Le protocole de
photolithographie utilisé n’est pas adapté à cette petite taille de canaux. La conséquence
a été que la couche de résine, de très faible épaisseur sur le moule, s’est décollée au niveau
de la petite section des canaux.
Comme nous venons de le voir, nous nous sommes principalement focalisés sur l’étude
des écoulements dans les canaux de section 20µm×20µm et 10µm×10µm, car ce sont les
tailles de canaux que nous retrouvons dans nos micro-bifurcations.
Quant aux micro-canaux de section 40µm×40µm, ils nous ont servi lors de l’acquisition
des premiers films d’écoulement de globules rouges, il était, en effet, plus facile de mettre
en place le protocole expérimental sur ces plus grands canaux. Plus la section d’un canal
est petite, plus nous pouvons rencontrer de problèmes lors du moulage en PDMS (canaux
bouchés, cassés) et plus les impuretés peuvent obstruer le micro-canal, lorsqu’un fluide
y est injecté.
Nous disposons donc de quelques films d’écoulement dans ces canaux de section
40µm×40µm, dont tous ne sont pas exploitables. En effet, lors de ces expériences pré-
liminaires, nous ne connaissions pas encore les conditions d’application de la dual-slit.
Par ailleurs, nous utilisions, à ce moment, un autre milieu que l’Optiprep pour garan-
tir l’isodensité de nos suspensions (cf. section 2.3). Il s’est avéré que ce premier milieu
favorise l’agrégation des globules rouges, ce que nous ne souhaitions pas. De ce fait,
ces premières expériences nous permettent de présenter, sur la figure 4.2.7, un profil de
vitesse de globules rouges s’écoulant en agrégats dans un canal de section 40µm×40µm.
Ce profil est ajusté avec l’équation 3.1, comme attendu, le profil est plat (B = 0, 06) car
les globules rouges passent par « paquets » circulants à la même vitesse. Nous constatons
également sur la photo de la figure 4.2.7 la présence d’une couche d’exclusion plasma-
tique aux parois du canal, que nous n’observons pas pour des écoulements de globules
rouges sans agrégation.
4.2.3 Profils de vitesse de globules rouges : conclusion
Les profils de vitesses présentés dans cette section montrent la capacité de la technique
de dual-slit à fournir des profils précis de vitesse maximale, pour des micro-canaux de
différentes tailles, pour des hématocrites pouvant être très petits (0,1%), ou au contraire
pour des suspensions concentrées (de l’ordre de 30 %), et pour une large gamme de vitesse
des globules rouges. Les profils de vitesse de globules rouges observés sont similaires à
ceux décrits auparavant, pour des suspensions de globules rouges in vitro, ou in vivo.
La technique de dual-slit permet également de mesurer la vitesse de glissement des
globules rouges au niveau des parois des micro-canaux ce qui n’était pas possible, à
notre connaissance, avec les autres techniques de mesure. Deux régimes d’écoulements
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Figure 4.2.7: Profil de vitesse de globules rouges agrégés dans un canal de section
40µm×40µm et image de l’écoulement.
des globules rouges, qui dépendent de la taille du micro-canal, ont été mis en évidence.
Un premier régime correspondant aux canaux de taille du même ordre que celle des
globules rouges (10µm×10µm), où le profil est plat. Et un second régime, dans des
canaux de taille supérieure, où l’écoulement présente des gradients de vitesse avec un
profil aplati. Dans les deux régimes, nous avons observé que la vitesse de glissement
des globules rouges aux niveau des parois est d’autant plus petite que l’hématocrite est
grand, ce qui ce traduit par une augmentation de B avec Ht.
C’est à partir de ces profils de vitesses obtenus dans les canaux de section 10µm×10µm
et 20µm×20µm et des mesures d’hématocrite que nous avons déterminé les débits de
globules rouges, de fluide suspendant, et du mélange.
Par ailleurs, même si la technique de dual-slit est plus adaptée à l’étude de suspensions
de globules rouges, qui forment des motifs diversifiés favorables au calcul de l’inter-
corrélation, elle a permis de réaliser des mesures d’écoulements de suspensions diluées
de particules de latex, dans un objectif de validation d’une technique d’interférométrie
par rétroinjection optique (cf. 1.3.1.2). Ceci a été réalisée en marge de ce travail (cf.
Annexe D).
Conclusion
Dans le chapitre suivant les métrologies développées et validées sont appliquées à
l’étude paramétrique de l’effet de séparation de phase in vitro. Nous mesurons simul-
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tanément dans les trois branches d’une micro-bifurcation, le débit de globules rouges,
le débit de fluide suspendant et l’hématocrite, afin d’étudier le débit fractionnaire de
globules rouges (QiGR/QeGR) qui entre dans la branche fille i de la bifurcation en fonction
du débit fractionnaire de sang total (Qitot/Qetot) entrant dans cette même branche.
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Chapitre 5
Effet de séparation de phase au niveau
de micro-bifurcations
La séparation de l’écoulement du plasma et de celui des globules rouges dans des
capillaires a été initialement observée in vivo par Krogh (1922), qui a montré que cer-
tains capillaires reçoivent très peu de globules rouges par rapport au nombre de globules
rouges circulant dans la branche amont (branche mère). Krogh a attribué ce phénomène
à la présence de la couche d’exclusion plasmatique aux parois du vaisseau mère (cf. Cha-
pitre 1, section 1.1.4), suivant le principe représenté figure 5.0.1. La couche d’exclusion
plasmatique du vaisseau mère alimente préférentiellement le vaisseau fille de plus petite
taille, dans lequel la fraction volumique de globules rouges est alors inférieure à celle de
la branche d’entrée. En conséquence, Krogh appelle ce phénomène plasma skimming. Il
observe également que le plasma skimming est d’autant plus marqué que la différence
de débit entre la branche mère et la branche fille, qui reçoit un plus petit hématocrite,
est grande. La conséquence principale du plasma skimming est que les globules rouges et
le plasma ne sont pas distribués uniformément dans un réseau capillaire constitué d’un
grand nombre de bifurcations successives. Il induit ainsi une grande hétérogénéité des
hématocrites et des vitesses à l’échelle d’un réseau. Krogh rapporte même que certains
capillaires peuvent se retrouver dépourvus de globules rouges. Se posent alors les ques-
tions de la signification physiologique du phénomène de séparation de phase, des lois
physiques qui interviennent, voire des facteurs biologiques qui peuvent l’influencer.
Le présent chapitre est consacré à l’étude de l’effet de séparation de phase aux bifur-
cations microvasculaires divergentes. Nous introduisons ce chapitre par un état de l’art
résumant les précédents travaux menés pour comprendre et caractériser ce phénomène.
Nous décrivons ensuite la méthode d’étude de l’effet de séparation de phase retenue dans
ce travail, qui, dans la continuité des chapitres précédents, est basée sur la quantification
d’écoulements sanguins in vitro au niveau de micro-bifurcations divergentes. Enfin, nous
présentons les résultats obtenus.
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Figure 5.0.1: Phénomène de séparation de phase, schématisé par Krogh (1922), un
capillaire adjacent à une artériole reçoit très peu de globules rouges en provenance de cette
artériole.
5.1 Effet de séparation : état de l’art
Les nombreux travaux expérimentaux, réalisés in vivo ou in vitro, qui ont eu pour
but de quantifier et de comprendre les causes de l’effet de séparation de phase sont tout
d’abord résumés, ainsi que les relations empiriques issues de ces travaux. Nous présentons
aussi le développement de modèles d’écoulements au niveau de bifurcations en lien avec
cette problématique. Pour finir, nous discutons de l’implication de l’effet de séparation
de phase dans la dynamique des écoulements sanguins microvasculaires et de la nécessité
de clarifier la compréhension de ce phénomène.
5.1.1 Études expérimentales de l’effet de séparation de phase
Les premières mesures quantitatives de l’hématocrite dans la microcirculation (John-
son, 1971) ont montré que les vaisseaux où la vitesse des globules rouges est plus grande
présentent un hématocrite plus élevé que les autres vaisseaux. Par ailleurs, les études
in vivo de Klitzman and Duling (1979); Duling and Dam (1987); Ley et al. (1988) ont
révélé que l’hématocrite capillaire moyen est inférieur à l’hématocrite systémique et que
l’hématocrite est très hétérogène d’un vaisseau à l’autre dans un réseau microvasculaire.
C’est à partir de ces observations que s’est dégagée la volonté d’étudier plus finement
l’écoulement sanguin au niveau d’une bifurcation microvasculaire divergente unique.
Une étude approfondie de la distribution des globules rouges et du plasma aux bi-
furcations microvasculaires a été réalisée in vivo par Klitzman and Johnson (1982), en
mesurant simultanément le débit sanguin et le débit de globules rouges dans les trois
branches d’une bifurcation. Ils ont étudié l’écoulement sanguin dans des capillaires de
5 µm de diamètre en moyenne (± 0,3µm) chez le hamster, pour qui les globules rouges
ont un diamètre de 5,6 µm en moyenne. Les auteurs se sont typiquement intéressés aux
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variations de la proportion du débit de globules rouges entrant dans une des branches
filles notée i (F iGR = QiGR/QeGR), en fonction de la proportion du débit de sang total
entrant dans cette même branche (F itot = Qitot/Qetot) 1. L’hypothèse de Klitzman and
Johnson (1982) est que les globules rouges vont préférentiellement dans la branche fille
de plus grand débit volumique. Pour traduire cette hypothèse, Klitzman and Johnson
(1982) introduisent pour la première fois la fonction logit afin de décrire les variations
du débit fractionnaire de globules rouges FGR en fonction du débit fractionnaire de sang
Ftot :
logit(FGR) = b logit(Ftot), (5.1.1)
où
logit(x) = ln
(
x
1− x
)
. (5.1.2)
Cette relation implique que les variations de FGR en fonction de Ftot suivent une courbe
sigmoïde, symétrique autour du point (0, 5 ; 0, 5) et passant par les points (0 ; 0) et (1 ; 1),
ce qui traduit le fait qu’un vaisseau dans lequel l’écoulement est nul ne peut pas recevoir
de globules rouges. La courbe passe également par le point (0, 5 ; 0, 5) car selon Klitzman
and Johnson (1982), les globules rouges devraient se distribuer également lorsque le débit
de sang total est également répartie entre les deux branches filles d’une bifurcation.
Lorsque le paramètre b est égal à 1, l’effet de séparation de phase est inexistant et le
débit fractionnaire de globules rouges correspond à celui de sang total (FGR = Ftot). Si
b > 1, les globules rouges vont préférentiellement dans la branche de plus fort débit.
La figure 5.1.1 montre les variations de FGR en fonction de Ftot pour différentes valeurs
de b. Klitzman and Johnson (1982) ont déterminé la valeur de b par régression linéaire
avec l’équation 5.1.1 à partir d’un grand nombre d’expériences in vivo, et ont trouvé que
b vaut 1,15 en moyenne. Cette valeur indique un écoulement préférentiel des globules
rouges vers la branche de plus fort débit. D’après ces auteurs, cet écoulement préférentiel
des globules rouges dépendrait de la position radiale du globule rouge qui arrive à la
bifurcation et du rapport des débits de sang des branches filles, qui joue sur les forces
physiques agissant sur les globules rouges à la bifurcation. Notons que dans cette étude
le diamètre des globules rouges est 1,14 fois plus grand que le diamètre des capillaires en
moyenne et que les globules rouges arrivent un par un à une bifurcation. Klitzman and
Johnson (1982) remarquent d’ailleurs que les résultats seraient certainement différents
en étudiant des artérioles, dont le diamètre est plus grand que les capillaires.
Paramètres importants pour décrire le phénomène
Les travaux qui ont succédé à ceux de Klitzman and Johnson (1982) ont eu pour
but de chercher les paramètres qui influencent l’effet de séparation de phase parmi la
quantité considérable de paramètres dont peut dépendre l’écoulement sanguin dans une
bifurcation divergente unique. Ces paramètres sont par exemple : la géométrie de la
1. Notons que, par conservation de la masse F 1GR + F 2GR = 1 et F 1tot + F 2tot = 1.
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Figure 5.1.1: Fraction de débit de globules rouges qui entre dans une branche de
la bifurcation en fonction de la fraction de sang total entrant dans cette même
branche, d’après l’équation 5.1.1, pour différentes valeurs de b (Klitzman and Johnson, 1982).
bifurcation (rapports des diamètres, angle de branchement), la taille des globules rouges
par rapport au diamètre des vaisseaux, les vitesses et l’hématocrite dans la branche
mère, le rapport des débits des branches filles, la rigidité des cellules, les propriétés du
fluide suspendant, etc. Les travaux réalisés in vitro par Fenton et al. (1985) pour des
bifurcations symétriques où les trois branches ont le même diamètre (20, 50 ou 100 µm)
ont permis de déterminer les variables qui apparaissent les plus importantes dans l’effet
de séparation de phase. Il s’agit de l’hématocrite dans la branche mère, des diamètres et
de la distribution des débits entre les trois branches. Fenton et al. (1985) ont également
déterminé le paramètre b dans l’équation 5.1.1 décrite par Klitzman and Johnson (1982),
b est compris entre 1, 52 et 1, 31 pour les bifurcations de diamètre 20 µm. Il est égal à 1,12
quand les diamètres sont de 50µm et vaut 1,10 quand les diamètres sont de 100µm. En
particulier, plus l’hématocrite est petit dans la branche mère, plus l’effet est marqué (plus
b est grand), comme l’avaient déjà remarqué Dellimore et al. (1983) in vitro. L’effet de
séparation de phase est également d’autant plus marqué que les diamètres des vaisseaux
sont petits. D’après les travaux in vitro de Carr and Wickham (1991), si le diamètre
des vaisseaux composant la bifurcation est supérieur à 50 µm, il n’y a pas d’effet de
séparation de phase. De plus, le ratio entre le diamètre de la branche fille (Di) et de la
branche mère (De) est plus pertinent dans l’effet de séparation de phase que les valeurs
des diamètres des branches. Par ailleurs, contrairement à Klitzman and Johnson (1982),
Fenton et al. (1985) ont mis en évidence qu’il existe une valeur seuil de Ftot en dessous
de laquelle aucun globule rouge ne rentre dans la branche fille (FGR = 0), cette valeur
seuil dépend des paramètres de l’écoulement.
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Relation empirique représentant l’effet de séparation de phase
Pries et al. (1989) ont réalisé des mesures quantitatives in vivo dans le but de dé-
terminer une loi empirique caractérisant l’effet de séparation de phase. Les résultats
sont présentés en termes de FGR en fonction de Ftot, l’allure des courbes est comparable
aux tendances décrites par Klitzman and Johnson (1982) et Fenton et al. (1985), à la
différence que la courbe sigmoïde peut ne pas être symétrique par rapport au point
(0, 5 ; 0, 5), car Pries et al. (1989) considèrent des bifurcations non symétriques (les dia-
mètres des branches filles peuvent être différents). Pries et al. (1989) ont proposé de
décrire l’effet de séparation de phase en ajoutant un paramètre A à la loi de Klitzman
and Johnson (1982) :
logit(FGR) = A+B logit(Ftot). (5.1.3)
Ils ont également ajouté un paramètre X0, pour signifier l’existence de la valeur seuil de
Ftot en dessous de laquelle aucun globule n’entre la branche fille. La relation est :
F 1GR =

0 si F 1tot < X0
1 si F 1tot > 1−X0
1
1 + e
−
(
A+B logit
(
F 1tot−X0
1−2X0
)) sinon. (5.1.4)
Les paramètres A, B et X0 sont reliés aux paramètres de l’écoulement par un ajuste-
ment aux données expérimentales. Le paramètre A caractérise l’asymétrie de la courbe.
Pries et al. (1989) l’ont déterminé par la relation dimensionnelle :
A = −6, 96 ln
(
D1
D2
)
/De. (5.1.5)
Les diamètres sont en µm. Ainsi, lorsque la bifurcation est symétrique A = 0 et la
courbe passe par (0, 5 ; 0, 5), sinon la courbe est asymétrique. Le paramètre B décrit la
forme sigmoïde de la courbe : plus B est grand, plus la courbe s’éloigne de la droite
identité, Pries et al. (1989) ont déterminé :
B = 1 + 6, 98(1−HeD)/De. (5.1.6)
Enfin, le paramètre X0 est la valeur seuil de Ftot en dessous de laquelle FGR = 0 et vaut
(Pries et al., 1989) :
X0 = 0, 4/De. (5.1.7)
Cette loi empirique, valable chez le rat, peut être transposée à l’Homme en remarquant
que ce n’est pas le diamètre absolu des vaisseaux qui est important, mais le rapport entre
le diamètre des globules rouges et celui des vaisseaux. Les termes dépendant du diamètre
sont donc divisés par la racine cubique du rapport entre le volume du globule rouge chez
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l’Homme (92 µm3) et chez le rat (55 µm3). La loi ainsi obtenue pour l’Homme est :
A = −8, 26 ln
(
D1
D2
)
/De, (5.1.8)
B = 1 + 8, 29(1−HeD)/De, (5.1.9)
X0 = 0, 72/De. (5.1.10)
La figure 5.1.2 montre les courbes de FGR en fonction de Ftot dans les deux branches
filles d’une bifurcation, ainsi que l’hématocrite relatif (H iD/HeD), obtenus avec le modèle
de Pries et al. (1989) pour deux jeux de paramètres. Lorsque la bifurcation n’est pas
symétrique, la courbe donnant F 1GR en fonction de Ftot est symétrique à la courbe donnant
et F 2GR en fonction de Ftot, par rapport au point (0, 5 ; 0, 5) (courbe pleines et pointillées
sur la figure 5.1.2, A). Ce modèle empirique a, par la suite, été repris pour le comparer à
des données expérimentales (Ditchfield and Olbricht, 1996) ou numériques (Barber et al.,
2008), ou encore pour modéliser les écoulements sanguins dans un réseau microvasculaire
(Pries et al., 1990; Pozrikidis, 2009; Guibert et al., 2010; Lorthois et al., 2011). Toutefois,
ce modèle empirique montre des limites, notamment lorsque l’asymétrie de la bifurcation
est importante (D1/D2 petit), et que l’hématocrite d’entrée, HeD, est grand, la relation
de Pries et al. (1989) (équation 5.1.4, appliquée à l’Homme) peut alors amener à un
hématocrite de débit dans une des branches filles supérieur à 1. En utilisant des valeurs
réalistes des paramètres d’entrée (par exemple De = 8µm, D1 = 4µm, D2 = 8µm,
HeD = 0, 8), des valeurs aberrantes d’hématocrite de débit dans la branche de sortie
(H1D =
HeD
F 1tot
F 1GR > 1. ) peuvent être obtenues. Dans l’exemple précédent, ce résultat est
obtenu dans la plus fine des branche fille lorsqu’elle reçoit entre 34 et 70% du débit
d’entrée (0, 34 < Ftot < 0, 7).
D’autre part, pour Pries et al. (1989), contrairement à Ditchfield and Olbricht (1996),
il n’y a pas d’effet de l’angle de la bifurcation sur la distribution des débits de globules
rouges et de sang.
Plasma skimming et cell screening
Par ailleurs, avec une approche théorique, basée sur le phénomène de plasma skimming,
qui dit que la distribution des globules rouges aux branches filles d’une bifurcation est
une conséquence de la distribution radiale des globules rouges dans le vaisseau mère,
Pries et al. (1989) ont mis en évidence que ce phénomène de plasma skimming à lui seul
ne suffit pas à expliquer l’effet de séparation de phase observé in vivo. Le phénomène de
plasma skimming implique également que les globules rouges suivent la couche de fluide
où est situé leur centre de masse. Un autre phénomène, le cell screening, interviendrait.
Lorsque le diamètre de la branche d’entrée devient petit (i.e. inférieur à la taille d’un
globule), les globules rouges pourraient alors interagir avec la paroi ou entre eux, et ne
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Figure 5.1.2: Modèle de Pries et al. (1989) pour deux jeux de paramètres. En bleu
foncé : De = 12µm, D1 = 10µm, D2 = 8µm, HD = 0, 45, en bleu clair : De = 10µm, D1 = 8µm,
D2 = 4µm, HD = 0, 7. (A) Fraction de débit de globules rouges dans une des branches filles
(F 1GR et F 2GR) en fonction de la fraction de sang qui entre dans cette branche (F 1tot et F 2tot). (B)
hématocrite relatif dans une des branches filles (H1D/HeD et H2D/HeD) en fonction de la fraction
de sang qui entre dans cette branche (F 1tot et F 2tot).
pas suivre l’écoulement de la couche de fluide où est situé leur centre de masse.
Ces deux phénomènes, le plasma skimming et le cell screening, ont été étudiés in
vitro par Ditchfield and Olbricht (1996) à l’aide de particules sphériques qui circulent
au niveau d’une bifurcation. Ces auteurs ont plus spécifiquement étudié l’influence des
interactions hydrodynamiques entre les particules sur la répartition du fluide et des par-
ticules à la bifurcation. Leurs résultats montrent que, lorsque le diamètre des vaisseaux
est grand par rapport au diamètre des particules, le phénomène de plasma skimming pré-
domine. La distribution non proportionnelle des particules et du fluide entre les branches
filles est alors essentiellement due à la présence d’une zone d’exclusion plasmatique aux
parois de la branche mère. Lorsque, au contraire, le diamètre des vaisseaux est du même
ordre de grandeur que la taille des particules, les deux phénomènes, plasma skimming
et cell screening, sont importants.
Pour conclure, les différentes études menées précédemment in vivo ou in vitro ont
mis en évidence l’importance de l’hématocrite, de sa distribution dans la branche mère,
de la géométrie de la bifurcation (essentiellement le diamètre de la branche mère et le
ratio des diamètres des branches filles) et de la distribution des débits de sang entre les
branches filles, pour décrire la répartition non proportionnelle des globules rouges et du
plasma aux bifurcations microvasculaires.
5.1.2 Modèles d’écoulement aux bifurcations microvasculaires
D’un point de vue numérique, de nombreux auteurs se sont intéressés à décrire ces
phénomènes à l’aide de modèles plus ou moins complexes (Perkkio and Keskinen, 1983;
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Chien et al., 1985; Enden and Popel, 1994; El-Kareh and Secomb, 2000; Hyakutake et al.,
2006; Barber et al., 2008), afin d’analyser les mécanismes physiques mis en jeu au niveau
des bifurcations microvasculaires. Ces modèles sont cependant limités par la complexité
de l’écoulement tridimensionnel des globules rouges. Même s’ils ne permettent pas de
reproduire exactement ce qui est observé in vivo, ils apportent toutefois des informations
intéressantes sur la physique de l’écoulement aux bifurcations.
Modèles numériques de l’effet de séparation de phase
Enden and Popel (1994) ont, par exemple, mis en évidence qu’avec un modèle simple,
qui ne prend en compte que le plasma skimming et faisant l’hypothèse d’une distribution
spatiale des globules rouges symétrique dans la branche d’entrée et de profils de vitesses
paraboliques pour les globules rouges, ils retrouvent le même type de courbes sigmoïdes
que Pries et al. (1989) ou Fenton et al. (1985). Ils trouvent cependant quelques différences
quantitatives en comparant au modèle empirique de Pries et al. (1989). Dans ces travaux,
Enden and Popel (1994) ne prennent pas en compte l’individualité des globules rouges,
en simulant des particules par exemple, mais ils étudient un noyau concentrique où les
globules rouges seraient uniformément répartis, ce noyau est considéré comme un fluide
visqueux homogène.
D’autres travaux s’intéressent plus particulièrement à l’analyse des trajectoires de
particules sphériques ou elliptiques qui arrivent à une bifurcation. Les auteurs regardent
alors si les globules rouges suivent l’écoulement de la couche de fluide où est position-
née leur centre de masse. El-Kareh and Secomb (2000) montrent que le phénomène de
déviation des particules par rapport à la ligne de courant où est positionné leur centre
est sensible à l’orientation des particules. Par ailleurs, si les particules constituent une
suspension uniforme dans la branche mère (i.e. elles n’ont pas d’orientation préféren-
tielle et sont distribuées dans tout le canal), elles suivent les lignes de courant. Ceci est
à relier au fait qu’expérimentalement lorsque les particules sont très concentrées dans
la branche mère et qu’il n’y a pas de couche d’exclusion plasmatique aux parois, elles
suivent l’écoulement du fluide : il n’y a alors pas d’effet de séparation de phase. Les
conclusions des travaux de Barber et al. (2008) sur la trajectoire de particules au niveau
d’une bifurcation sont similaires : lorsque l’hématocrite est petit, la répartition des par-
ticules à la bifurcation est déterminée par la distribution des particules dans le vaisseau
mère. Ils montrent également que si les particules sont petites par rapport aux dimen-
sions de l’écoulement, elles suivent les lignes de courant du fluide. Dans le cas contraire,
les particules dévient des lignes de courant du fluide.
Ces modèles numériques ont permis de retrouver les grandes tendances de l’écoulement
au niveau de bifurcations, mais ils ne permettent pas, à l’heure actuelle, d’extraire une
loi quantitative pour décrire l’effet de séparation de phase. La mise en place de modèles
plus élaborés restant du domaine de la recherche, nous avons privilégié, pour ces travaux
de thèse, la voie expérimentale.
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Attraction des globules rouges vers la branche de plus fort débit ?
La plupart des travaux expérimentaux ou numériques soulignent le fait que l’augmen-
tation de la fraction volumique de globules rouges dans la branche de plus fort débit
serait due à une « attraction » des globules vers les forts débits. Récemment, Doyeux
et al. (2011) ont voulu étudier ce point en détail par une approche à la fois numérique et
expérimentale bidimensionnelle, dans le but d’identifier le phénomène hydrodynamique
qui conduit certaines des particules sphériques à échapper à la ligne de courant du fluide
qu’elles suivent. Pour cela les auteurs ont choisi une bifurcation en forme de T pour éviter
les contraintes liées à la position de l’apex d’une bifurcation en forme de Y (Roberts and
Olbricht, 2006). En effet, selon l’angle d’une bifurcation en forme de Y, la trajectoire des
particules va être impactée différemment au niveau de l’apex de la bifurcation. Doyeux
et al. (2011) considèrent des particules circulaires rigides, diluées, qui n’interagissent pas
entre elles. Leurs résultats, en termes de position des lignes séparatrices sont présentés
sur la figure 5.1.3, dans la cas où Q1 < Q2. Sur cette figure, yf représente la position
de la ligne séparatrice en l’absence de particules : le fluide situé au dessus de cette ligne
s’écoule vers la branche 1 alors que le fluide situé en dessous s’écoule vers la branche 2.
Doyeux et al. (2011) ont montré que la position de la ligne séparatrice des particules, y0∗,
est différente de celle du fluide, et plus proche de l’axe de symétrie, signifiant alors que
les particules sont attirées par la branche de plus bas débit. Ainsi, d’après ces travaux,
deux effets, représentés en figure 5.1.4, entrent en jeu successivement à la bifurcation. La
particule est attirée d’abord vers la branche de plus bas débit (1) lorsqu’elle entre dans la
bifurcation, selon le mécanisme illustré sur le schéma de gauche de la figure 5.1.4. Puis,
arrivée à proximité de la paroi opposée à la branche d’entrée, la particule est attirée vers
la branche de plus fort débit (2), selon le mécanisme schématisé à droite sur la figure
5.1.4. Doyeux et al. (2011) présentent également leurs résultats en termes de ratio entre
le nombre de particules qui entrent dans une branche fille et le nombre de particules qui
entrent dans la branche d’entrée (équivalent à FGR pour les études expérimentales), en
fonction du rapport des débits entre la branche fille et la branche d’entrée (équivalent à
Ftot). Ces résultats pourront être comparés ultérieurement à nos résultats d’écoulement
de globules rouges in vitro (section 5.3).
Pour conclure, l’étude de Doyeux et al. (2011) montre qu’il peut y avoir localement
une attraction des particules vers la branche de plus bas débit, même si le résultat global
est un enrichissement de la branche de plus fort débit en particules, principalement dû
à la zone de déplétion en particules dans la branche d’entrée. Bien sûr, ce modèle ne
prend pas en compte les interactions entre particules qui entrent également en jeu dans
la répartition des particules à la bifurcations.
5.1.3 Implications et applications de l’effet de séparation de phase
La caractérisation de l’effet de séparation de phase trouve des applications en mi-
crofluidique et est nécessaire à la modélisation des écoulements à l’échelle d’un réseau
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(A) (B)
Figure 5.1.3: Résultats numériques de Doyeux et al. (2011). (A) Schéma de la bifur-
cation pour Q1 < Q2. La ligne pointillée à la position yf est la ligne séparatrice du fluide en
absence de particules, y0 est la position initiale de la particule. R représente la taille tradition-
nellement des particules (ratio entre le rayon de la particule et la demi-largeur du canal) (B)
Position de la ligne séparatrice des particules y0∗ (adimensionné : entre 0, au niveau de l’axe
de symétrie du canal et 1, au niveau de la paroi du canal adjacente à la branche 1) en fonction
de la fraction de débit totale dans cette branche, pour différentes valeurs de R.
Figure 5.1.4: Schématisation des deux effets apparaissant à la bifurcation, pour la
géométrie en forme de T considérée et Q1 < Q2, selon Doyeux et al. (2011). A gauche :
attraction vers la branche de plus bas débit à l’entrée de la bifurcation, car la pression P1 est
inférieure à la pression P2. A droite : près du point de stagnation de la particule, la pression
P1’ est désormais supérieure à la pression P2’, et la particule est « attirée » vers la branche de
plus grand débit.
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microvasculaire.
La présence des globules rouges a un impact fort sur la dynamique des écoulements
sanguins dans la microcirculation. Même s’il impacte peu la répartition des pressions
dans un réseau microvasculaire (Guibert et al., 2010), l’effet de séparation de phase
a des conséquences sur la répartition des hématocrites et des vitesses locales dans un
réseau microvasculaire. Pozrikidis (2009) a en effet montré qu’à l’échelle du réseau la
probabilité qu’un globule rouge entre dans une branche ou l’autre d’une bifurcation
peut sensiblement affecter l’écoulement des globules rouges à l’échelle du réseau. En
effet, lorsqu’au niveau d’une bifurcation un globule rouge entre dans un petit vaisseau,
la viscosité effective dans ce vaisseau augmente, le débit diminue et les globules rouges
suivant vont alors préférentiellement dans l’autre branche. Le déplacement des globules
rouges se fait ainsi sentir à longue portée dans tout le réseau. Par ailleurs, lorsqu’une
branche fille n’est pas suffisamment longue pour retrouver un écoulement symétrique,
c’est un profil d’hématocrite non symétrique qui alimente la prochaine bifurcation, ce
qui affecte donc la répartition des globules rouges et du plasma à la bifurcation et peut
alors amplifier l’effet de séparation de phase.
A partir du principe de l’effet de séparation de phase, Yang et al. (2006) ont réalisé un
dispositif expérimental associant des bifurcations successives pour séparer les globules
rouges du plasma. Ils utilisent le fait qu’il existe une valeur critique de F tot pour laquelle
aucun globule rouge n’entre dans une des branches de la bifurcation. Roberts and Ol-
bricht (2003) ont également eu l’idée d’exploiter les changements de distribution radiale
de particules en plaçant des bifurcations en série, pour séparer des particules d’un fluide
visqueux.
5.1.4 Conclusion et objectifs dans l’étude de l’effet de séparation
de phase
Les études théoriques et numériques de l’effet de séparation de phase sont limitées par
la complexité de l’écoulement qui est tridimensionnel. Les modèles développés à ce jour
donnent toutefois des informations importantes sur l’hydrodynamique de particules à la
bifurcation (Doyeux et al., 2011). D’un point de vue expérimental, les études in vitro
avec des particules sphériques sont également limitées par la difficulté à reproduire le
comportement des globules rouges. Par ailleurs, l’interprétation des études in vivo et in
vitro avec des suspensions de globules rouges est parfois discutable, en effet, il est difficile
de ne faire varier qu’un paramètre à la fois, de plus, la précision et la robustesse des
métrologies associées restent parfois à démontrer (cf. mesures de vitesses par dual-slit,
section 3.1 et précision des mesures photométriques Cokelet et al., 1998 et section 4.1.4).
Au vu de ces contraintes, l’effet de séparation de phase reste un problème ouvert. La
relation empirique de Pries et al. (1989) déterminée in vivo, dans des conditions expéri-
mentales difficiles, montre ses limites. Les efforts pour caractériser l’effet de séparation
de phase restent donc d’actualité. Par exemple, Leble et al. (2011) ont analysé récem-
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ment les profils de vitesse de globules rouges au niveau de micro bifurcations in vitro,
mais de taille supérieure à 50µm.
Notre but est d’étudier l’effet de séparation de phase pour des canaux de tailles in-
férieures à 20µm. Pour des canaux de 5 à 25µm, l’effet de séparation de phase est im-
portant. Les écoulements pour ces dimensions sont difficiles à modéliser numériquement,
notamment à cause de la taille des globules rouges qui est proche de la taille du canal.
Grâce aux progrès récents dans le domaine de la microfluidique, ces tailles de canaux
sont désormais faciles à fabriquer. Nous nous intéressons à des gammes d’hématocrites
intermédiaires, car un régime très dilué est loin des conditions physiologiques rencontrées
in vivo, et en régime concentré il n’y a plus d’effet de séparation de phase. Notre ap-
proche pour comprendre et évaluer l’effet de séparation de phase a donc été d’utiliser des
micro-bifurcations en PDMS et des suspensions de globules rouges. Le but est de contrô-
ler certains paramètres de l’écoulement et d’en mesurer d’autres de façon rigoureuse et
précise (taille des canaux, hématocrite, vitesses, débits). Dans la suite de ce chapitre,
nous présentons tout d’abord le protocole expérimental mis en œuvre et les gammes de
paramètres étudiées dans notre étude paramétrique de l’effet de séparation. Puis, nous
décrivons les résultats obtenus in vitro, que nous comparons aux études antérieures in
vivo (Pries et al., 1989) ou numériques (Doyeux et al., 2011).
5.2 Méthode d’étude
Nous présentons dans cette section comment a été menée l’étude paramétrique in vitro
de l’effet de séparation de phase. Nous décrivons le gammes de paramètres entrant en
jeux et la façon dont nous présentons les résultats dans la section suivante.
Les paramètres que nous faisons varier dans notre étude in vitro de l’effet de séparation
de phase sont :
– la taille des micro-canaux (4 types de micro-bifurcations),
– l’hématocrite de tube en entrée, de dilué (<2%) à concentré (∼20%),
– le débit en entrée, qui dépend du gradient de pression imposé : de Qetot = 7.103µm3/s
à Qetot = 8, 5.105µm3/s, correspondant à une vitesse des globules rouges au centre
du canal de V0 = 29µm/s et V0 = 3900µm/s,
– la dissymétrie des débits en sortie, qui dépend également du gradient de pression
imposé : de Q1tot/Q2tot = 0 à Q1tot/Q2tot = 1, avec Q2tot < Q1tot.
Lors des expériences, nous procédons toujours de la même façon. Pour chaque type de
micro-bifurcation, nous avons autant que possible exploré différentes gammes d’héma-
tocrite : au moins un cas dilué (∼5%), un cas intermédiaire (∼10%) et un cas concentré
(≥ 15%). Pour un gradient de pression imposé en entrée, à partir de gradients de pres-
sion symétriques en sortie, nous faisons varier une des pression en sortie jusqu’à arriver
à un écoulement nul dans une des branches filles. Nous essayons d’avoir au moins deux
gammes de débits en entrée, petit débit (< 105µm3/s) et grand débit (> 3.105µm3/s),
pour chaque type de bifurcation. Les débits sont évalués à partir de la vitesse des glo-
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bules rouges. Pour chaque cas d’écoulement (une bifurcation, un hématocrite d’entrée, un
débit d’entrée, un rapport des débit en sortie), nous enregistrons une séquence d’images.
Avec les contraintes expérimentales, il n’est toujours possible d’explorer toutes les
gammes d’écoulement souhaitées, d’un enregistrement à l’autre, l’écoulement peut être
bloqué par une poussière ou des globules rouges. De plus, il est très difficile de garder un
hématocrite constant dans le micro-canal tout au long d’une même expérience, et donc
il n’est pas toujours possible d’explorer toutes les gammes d’hématocrite souhaitées.
Quoiqu’il en soit, nous avons pu enregistrer :
– 7 cas d’écoulements dans la géométrie 10µm-10µm-10µm,
– 13 cas d’écoulements dans la géométrie 10µm-20µm-10µm,
– 8 cas d’écoulements dans la géométrie 10µm-20µm-20µm,
– 17 cas d’écoulements dans la géométrie 20µm-20µm-20µm.
Les résultats décrits dans la section suivante, sont classiquement présentés en termes de
FGR en fonction de Ftot. Lorsque la bifurcation est symétrique, la courbe passe par le
point (0, 5 ; 0, 5), les données sont dans ces cas symétrisées de façon à ce que, pour les
deux branches filles, Ftot et FGR soient compris entre 0 et 0,5. Autrement dit, lorsque
Ftot > 0, 5 nous représentons les valeurs 1−Ftot et 1−FGR . Les barres d’erreurs ont été
calculées pour chaque valeur de FGR, la valeur de l’incertitude totale prend en compte
les incertitudes sur :
- les mesures de dual-slit,
- le calcul de la surface de la section du canal, et donc l’incertitude sur la mesure de
la largeur du canal,
- la mesure d’hématocrite.
Le calcul des incertitudes est détaillé en Annexe C. Les incertitudes sur Ftot ne sont
pas représentées car elles sont difficiles à évaluer compte tenu des hypothèses faites pour
évaluer le débit de fluide suspendant (cf. section 3.3.2).
Pour les bifurcations 10µm-20µm-10µm, nous avons corrigé la valeur du débit de glo-
bules rouges en entrée, de sorte que Q˜eGR = Q1GR+Q2GR (cf. section 4.1.1). Pour les autres
types de bifurcations, nous avons décidé de ne garder que les cas où la conservation
des débits de globules rouges est acceptable, c’est-à-dire quand le rapport Q
1
GR +Q2GR
QeGR
est compris entre 0, 9 et 1, 1. Ainsi, au final, les résultats présentés dans ce qui suit
concernent :
– 3 cas d’écoulements dans la géométrie 10µm-10µm-10µm,
– 13 cas d’écoulements dans la géométrie 10µm-20µm-10µm,
– 5 cas d’écoulements dans la géométrie 10µm-20µm-20µm,
– 13 cas d’écoulements dans la géométrie 20µm-20µm-20µm.
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5.3 Étude paramétrique in vitro : résultats
Dans cette section, nous présentons d’abord les résultats obtenus en termes de débit
fractionnaires de globules rouges en fonction du débit fractionnaire de sang total pour
chaque type de bifurcation. Ces données sont comparées au modèle empirique obtenu in
vivo de Pries et al. (1989), puis aux résultats numériques de Doyeux et al. (2011).
5.3.1 Mise en évidence de l’effet de séparation de phase
Les figures 5.3.1 et 5.3.2 présentent les résultats obtenus dans les bifurcations symé-
triques 20µm-20µm-20µm et 10µm-20µm-10µm, pour lesquelles nous avons le plus de
points expérimentaux. Nous utilisons des marqueurs différents selon le type de méthode
appliquée pour mesurer l’hématocrite. Cela donne ainsi également une idée de la gamme
d’hématocrite des points de mesures considérés. Les mesures d’hématocrite par comptage
correspondent à des cas d’écoulement dilués (Ht< 8%) et les mesures photométriques
ou par déduction à des cas plus concentrés (Ht> 8%). Sur la figure 5.3.1, les points
expérimentaux pour lesquels l’hématocrite a été mesuré par photométrie (en bleu clair)
semblent moins éloignés de la droite identité, que les points pour lesquels l’hématocrite
a été déterminé par comptage (bleu foncé). Un effet de séparation de phase est visible,
qui semble donc plus marqué lorsque l’hématocrite est petit. Sur la figure 5.3.2, pour
de plus petites tailles de canaux des branches filles, les points sont bien en dessous de
la droite identité. Ceci est en accord avec le fait que l’effet de séparation de phase est
d’autant plus marqué que la taille des canaux est petite.
La figure 5.3.3 présente les résultats, toujours dans un cas de bifurcation symétrique,
avec trois canaux de taille 10µm×10µm. Nous avons peu de points expérimentaux dans
ce cas, pour lequel il est difficile de conclure sur un effet de séparation de phase.
La figure 5.3.4 montre les résultats obtenus pour la bifurcation dissymétrique 10µm-
20µm-20µm. Par manque de données expérimentales il est ici aussi difficile de conclure
sur un effet de séparation de phase. Toutefois l’effet de seuil, déjà décrit par Pries et al.
(1989), est clairement visible pour cette géométrie de bifurcation.
5.3.2 Comparaison des résultats expérimentaux au modèle
empirique de Pries et al. (1989)
Sur les figures 5.3.1, 5.3.2, 5.3.3 et 5.3.4, présentées ci-dessus, nous avons ajouté les
courbes obtenues par le modèle empirique de Pries et al. (1989) pour des globules rouges
de rat (courbes grises) et d’Homme (courbes rouges), pour la géométrie correspondante,
et pour trois hématocrites de débit dans la branches d’entrée (5, 10 et 20 %), correspon-
dant à notre gamme expérimentale. Plus HeD est élevé plus ces courbes se rapprochent
de la droite identité. Toutefois, dans la description empirique de Pries et al. (1989), l’in-
fluence de l’hématocrite de débit est assez peu marquée dans les gammes considérées. Il
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Figure 5.3.1: FGR en fonction de Ftot pour les bifurcations 20µm-20µm-20µm. Les cercles
bleu foncé correspondent aux cas où l’hématocrite a été évalué par comptage dans les trois
branches (avec Ht < 8%), les carrés bleu clair sont les cas où l’hématocrite a été déterminé par
la méthode photométrique dans au moins deux des branches de la bifurcation (avec Ht > 8%).
Les courbes pointillées représentent la fonction empirique de Pries et al. (1989), pour des
globules rouges de rat (gris) et d’Homme (rouge), pour 3 valeurs de HeD : 20%, 10% et 5%
(en s’éloignant de la droite identité). Les données provenant des deux branches filles d’une
bifurcation ont été symétrisées, de sorte que 0 ≤ Ftot ≤ 0, 5. Par ailleurs, les barres d’erreurs
ont été calculées en prenant en compte la valeur de FGR non symétrisée, ce qui explique les
hétérogénéités des barres d’erreur (l’erreur représentée est d’autant plus grande que la valeur
de FGR non symétrisé est grande).
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Figure 5.3.2: FGR en fonction de Ftot pour les bifurcations 10µm-20µm-10µm. Les marqueurs
cercles bleus correspondent aux cas où l’hématocrite a été évalué par comptage dans les trois
branches (avec Ht ≤ 8%), les carrés magenta correspondent aux cas où l’hématocrite a été
évalué par déduction dans la branche d’entrée, et par comptage dans les branches filles (avec
Het > 8%). Les courbes pointillées représentent la fonction empirique de Pries et al. (1989),
pour des globules rouges de rat (gris) et d’Homme (rouge), pour 3 valeurs de HeD : 20%, 10%
et 5% (en s’éloignant de la droite identité).
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Figure 5.3.3: FGR en fonction de Ftot pour les bifurcations 10µm-10µm-10µm. Les courbes
pointillées représentent la fonction empirique de Pries et al. (1989), pour des globules rouges
de rat (gris) et d’Homme (rouge), pour 3 valeurs de HeD : 20%, 10% et 5% (en s’éloignant de
la droite identité).
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Figure 5.3.4: FGR en fonction de Ftot pour les bifurcations 10µm-20µm-20µm. Les cercles
bleu foncé correspondent aux mesures de débit dans la branche de section 10µm×10µm et les
carrés bleu clair aux mesures dans la branche de section 20µm×20µm. Les courbes pointillées
représentent la fonction empirique de Pries et al. (1989), pour des globules rouges de rat (gris)
et d’Homme (rouge), pour 3 valeurs de HeD : 20%, 10% et 5% (en s’éloignant de la droite
identité).
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faut atteindre des gammes d’hématocrite de débit très différentes (<20% et >80% par
exemple pour une bifurcation 20µm-20µm-20µm) pour observer une réelle influence de
l’hématocrite de débit sur la forme de la courbe sigmoïde.
Pour la géométrie 20µm-20µm-20µm nous avons une influence de l’hématocrite qui est
plus marquée que celle prédite par la description de Pries et al. (1989), alors que pour la
géométrie 10µm-20µm-10µm l’influence de l’hématocrite est beaucoup moins marquée.
Cette différence pourrait s’expliquer par la différence de régime d’écoulement entre les
canaux de section 20µm×20µm et 10µm×10µm (cf. section 4.2.2), différence qui n’est
pas prise en compte par Pries et al. (1989).
Nous comparons ensuite nos valeurs expérimentales de FGR à la valeur prédite par le
modèle de Pries et al. (1989), appliqué à l’Homme. Les résultats sont présentés en figure
5.3.5. La figure 5.3.5 (A) semble montrer que l’effet de séparation de phase est sur-évalué
par le modèle de Pries et al. (1989) pour une bifurcation symétrique avec trois canaux de
taille 20µm×20µm. Pour la bifurcation symétrique 10µm-20µm-10µm, c’est la tendance
contraire qui semble se vérifier, figure 5.3.2. Ces différences observées selon la géométrie
de la bifurcation pourraient être liées aux différences de régime d’écoulement entre les
canaux de section 20µm×20µm et 10µm×10µm. Toutefois, des mesures supplémentaires
sont nécessaires pour approfondir ces résultats.
5.3.3 Comparaison des résultats expérimentaux au modèle
numérique de Doyeux et al. (2011)
Les points expérimentaux pour la bifurcation 20µm-20µm-20µm (présentés en figure
5.3.1) sont superposés à la courbe de Doyeux et al. (2011) obtenus numériquement en
2D, voir figure 5.3.6. Ces données numériques représentent la fraction de particules qui
entre dans une branche fille en fonction de la fraction de débit total qui entre dans cette
même branche, pour des particules circulaires, pour une bifurcation où les trois branches
ont la même taille et pour un rapport entre le diamètre des particules et la largeur du
canal de 0,42. In vitro, nous avons un rapport entre la taille des globules rouges et
des canaux d’environ 0,4 pour ce type de bifurcation. Pour des suspensions diluées de
globules rouges (marqueurs bleus foncés), les points expérimentaux sont assez proches
de la courbe numérique obtenus pour des particules isolées. Pour des suspensions de
globules rouges plus concentrées (marqueurs bleus clair), l’effet de séparation de phase
diminue significativement.
Par ailleurs, grâce à la base de données de séquences d’images dont nous disposons, il
serait intéressant d’analyser les trajectoires des globules rouges au niveau de la bifurca-
tion pour les comparer aux prédictions de Doyeux et al. (2011) concernant la position
des lignes séparatrices du fluide et des globules rouges.
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(A)
(B)
Figure 5.3.5:Débit fractionnaire de globules rouges déterminé par la relation empi-
rique de Pries et al. (1989) appliquée à l’Homme en fonction du débit fractionnaire
de globules rouges déterminé in vitro. (A) Géométrie 20µm-20µm-20µm. (B) Géométrie
10µm-20µm-10µm.
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Figure 5.3.6: Superposition des données obtenues in vitro dans les bifurcations
20µm-20µm-20µm et des données de Doyeux et al. (2011) obtenues numérique-
ment. Les carrés bleus clairs correspondent aux grands hématocrites (Ht > 8%), les carrés
bleus foncés aux petits hématocrites (Ht < 8%), la droite pointillée est la droite identité et la
courbe grise représente le modèle numérique de Doyeux et al. (2011).
5.4 Conclusion et perspectives
Les expériences réalisées in vitro montrent que nous avons un protocole expérimen-
tal opérationnel pour caractériser l’effet de séparation de phase. Par ailleurs, l’analyse
des résultats permet de dégager de grandes tendances : l’influence de l’hématocrite sur
l’effet de séparation de phase, très marquée pour la géométrie de bifurcation 20µm-20µm-
20µm, semble supérieure à l’influence prédite par Pries et al. (1989) pour des vaisseaux
de même diamètre. L’effet de séparation de phase semble plus marqué pour la géométrie
10µm-20µm-10µm que ce qui est prédit par l’approche empirique de Pries et al. (1989)
pour des vaisseaux de même diamètre. Toutefois, il apparaît clairement que des expé-
riences supplémentaires sont nécessaires pour pouvoir quantifier l’effet de séparation de
phase avec plus de certitude. Nous disposons tout de même d’une base de données ex-
périmentale conséquente de séquences d’images de l’écoulement de globules rouges aux
niveau de micro-bifurcations, qui pourrait nous permettre d’étudier les mécanismes qui
entrent en jeu à la bifurcation. En particulier, l’évaluation de la longueur de relaxation
telle, qu’après la bifurcation, la distribution spatiale des globules rouges redevienne sy-
métrique dans la largeur du canal, serait intéressante. Ceci permettrait de mieux prédire
ce qui se passe dans un réseau comportant des bifurcations successives.
Une perspective de ce travail consiste donc à reprendre les expériences pour avoir
plus de points de données, notamment pour les bifurcations 10µm-10µm-10µm et 10µm-
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20µm-20µm. Il serait ensuite intéressant d’étudier s’il y a un effet de l’agrégation et/ou
de la rigidification des globules rouges. Sur ce point, il faut d’ailleurs noter que les
résultats expérimentaux de Pries et al. (1989), auxquels nous confrontons nos données,
ont justement été obtenus dans des conditions expérimentales différentes des nôtres
(agrégation des globules rouges possible et vaisseaux cylindriques)
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Conclusion et perspectives
Le sang est une suspension concentrée de globules rouges, des cellules déformables qui
assurent le transport des gaz respiratoires. Dans la microcirculation, la taille des vais-
seaux sanguins est comparable à la taille d’un globule rouge. En conséquence, les effets
dynamiques liés à la présence de ces cellules jouent un rôle important dans le transport
de matière et les échanges avec les tissus. En particulier, l’effet de séparation de phase,
c’est-à-dire la répartition non proportionnelle des globules rouges et du plasma aux bi-
furcations microvasculaires, contribue à rendre la fraction volumique des globules rouges
et leur vitesse très hétérogènes d’un vaisseau à l’autre d’un réseau microvasculaire. Même
si la grande hétérogénéité de l’hémodynamique microvasculaire est bien démontrée, les
mécanismes de répartition des globules rouges et du plasma aux bifurcations restent à
clarifier.
Ce travail de thèse s’est inscrit dans une volonté de comprendre et de quantifier l’effet
de séparation de phase aux micro-bifurcations. Les récentes avancées dans le domaine
de la microfluidique ont montré son fort potentiel pour étudier des écoulements dans des
vaisseaux de la taille de capillaires sanguins (< 20µm). L’objectif de ce travail a donc été
d’étudier finement l’effet de séparation de phase in vitro, dans un régime représentatif
des conditions physiologiques, rarement étudié en conditions d’écoulement contrôlé. Dans
ce but, un dispositif expérimental microfluidique a tout d’abord été mis en place. Les
aspects métrologiques spécifiques aux suspensions concentrées de globules rouges ont
été examinés, afin de quantifier les paramètres de l’écoulement. Puis, différents régimes
d’écoulements dans des micro-canaux uniques droits ont été explorés, en faisant varier
le débit, l’hématocrite, et la taille de la section droite de ces micro-canaux. Finalement,
l’effet de séparation de phase à l’aide de micro-bifurcations divergentes de différentes
tailles, pour différents débits et concentrations des globules rouges a été étudié. Dans
la suite, nous revenons sur chacun de ces points, en faisant ressortir les perspectives
associées.
La première étape de ce travail de thèse a été la mise en place d’un dispositif expéri-
mental microfluidique permettant l’étude des écoulements sanguins en micro-canaux. Ce
travail a compris la fabrication de différents moules par photolithographie et leur utilisa-
tion pour réaliser des microsystèmes en PDMS, dans lesquels l’écoulement de suspensions
de globules rouges est généré et visualisé. L’ensemble du dispositif expérimental nous a
permis d’obtenir des séquences d’images d’écoulements de globules rouges à analyser.
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Le deuxième point abordé a été la quantification des paramètres de l’écoulement. Ces
paramètres sont le champ des vitesses et le champ des concentrations qui permettent
ensuite de déduire les débits de globules rouges et de fluide suspendant. Pour mesurer
des vitesses de globules rouges dans des microvaisseaux, en conditions physiologiques
d’écoulement, et donc pour des hématocrites pouvant être assez élevés, l’analyse de la
littérature a montré que la dual-slit, une technique de corrélation temporelle, avait le
meilleur potentiel. Toutefois, la problématique des gradients de vitesse à l’échelle de la
mesure n’était pas résolue, et la signification physique de la vitesse mesurée par cette
technique restait à démontrer. Nous nous sommes donc particulièrement concentrés sur
l’étude de cette technique et sur l’effet des gradients de vitesse sur la mesure. La dual-
slit a ainsi été validée et optimisée. Nous avons montré que cette technique permet de
mesurer la vitesse maximale des globules rouges dans la profondeur du canal, et amène
à un profil de vitesse maximale des globules rouges dans la direction transversale d’un
micro-canal avec une très bonne résolution spatiale.
Concernant les mesures d’hématocrite, une méthode de comptage des globules rouges a
été utilisée, quelque soit la taille du micro-canal, à condition que l’hématocrite ne soit pas
trop élevé, typiquement 8% dans un canal de section 20µm×20µm et 13% dans un canal
de section 10µm×10µm. Nous avons également développé une méthode d’évaluation de
l’hématocrite à partir de mesures de densité optique. Cette méthode photométrique
est adaptée aux canaux de section 20µm×20µm pour des hématocrites pouvant aller
jusqu’à 18%. Notons que des améliorations peuvent être apportées concernant la mesure
d’hématocrite par comptage, il serait intéressant d’automatiser le comptage grâce à des
techniques de traitement d’images, afin d’individualiser les globules rouges qui montrent
des orientations et des formes très différentes dans un micro-canal, et qui peuvent se
chevaucher. Une telle technique apporterait un gain de temps sur le traitement des
données et permettrait de mesurer l’hématocrite sur un plus grand nombre d’images
pour obtenir une moyenne statistique plus juste.
A partir des mesures de profils de vitesse maximale par dual-slit et d’hématocrite
nous évaluons ensuite le débit de globules rouges. Cette méthode de mesure a été validée
par comparaison à une méthode de référence, la mesure du débit de globules rouges
par comptage. Nous déterminons également le débit de fluide suspendant à partir des
mesures de dual-slit, en faisant l’hypothèse d’un profil newtonien de vitesse maximale
égale à celle des globules rouges et sans glissement aux parois.
La suite de ce travail a été d’appliquer les métrologies développées pour différents ré-
gimes d’écoulements de globules rouges en micro-canaux. Dans un premier temps, nous
avons vérifié l’application du principe de conservation de la masse aux globules rouges,
au fluide suspendant et au sang total qui arrivent au niveau d’une micro-bifurcation
divergente. Pour cela, nous avons comparé le débit de globules rouges, de fluide suspen-
dant, ou total, mesuré dans la branche d’entrée, à la somme des débits mesurés dans les
branches filles. Les résultats obtenus valident les méthodes de mesure des écoulements
de globules rouges en micro-canaux. De plus, ils mettent en évidence que, dans la limite
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des incertitudes de mesure, les hypothèses effectuées sur le profil de vitesse du fluide
suspendant, déduit simplement à partir de la vitesse maximale des globules rouges, sont
valides.
Nous avons ensuite analysé les profils de vitesse de globules rouges obtenus grâce à la
technique de dual-slit dans des micro-canaux de différentes tailles, pour de larges gammes
d’hématocrites et de vitesses. Les profils de vitesse présentés montrent la capacité de la
technique de dual-slit à fournir des profils précis de vitesse maximale. Les formes des
profils de vitesse des globules rouges reportées sont similaires à celles décrites auparavant
in vitro ou in vivo pour des suspensions de globules rouges. De plus, la technique de
dual-slit permet de mesurer une vitesse non nulle de glissement des globules rouges au
niveau des parois des micro-canaux, qui, dans les travaux antérieurs, était généralement
inconnue et supposée égale à zéro. Nous avons mis en évidence que cette vitesse de
glissement des globules rouges aux parois est d’autant plus petite que la suspension est
concentrée. Par ailleurs, deux régimes d’écoulement des globules rouges ont été observés,
qui dépendent de la taille du micro-canal. Ainsi, lorsque la taille du canal est proche de
la taille d’un globule rouge (section 10µm×10µm), les globules rouges circulent tous à la
même vitesse et le profil de vitesse est plat. Lorsque le micro-canal est un peu plus grand
(section 20µm×20µm), l’écoulement présente des gradients de vitesse, avec un profil de
vitesse des globules rouges aplati.
Le dernier point abordé a été l’étude paramétrique in vitro de l’effet de séparation de
phase au niveau de micro-bifurcations divergentes. Les études théoriques et numériques
de l’effet de séparation de phase sont limitées par la complexité de l’écoulement des
globules rouges, et par le fait que cet effet apparaît lorsque la taille des particules devient
proche de la taille des canaux. Par ailleurs, l’interprétation des études précédemment
menées in vivo et in vitro est parfois discutable, au vu des conditions expérimentales
et des métrologies associées qui n’ont pas toujours été validées. C’est pourquoi nous
avons choisi une étude in vitro de l’effet de séparation de phase, à l’aide de micro-
bifurcations en PDMS composées de canaux de section 10µm×10µm et 20µm×20µm,
et de suspensions de globules rouges d’hématocrite intermédiaire (autour de 10%). Il
s’agit de tailles de canaux et de gammes d’hématocrites pour lesquelles il a été démontré
auparavant que l’effet de séparation est bien visible. L’originalité du travail a été de
mesurer rigoureusement tous les paramètres de l’écoulement.
Nos résultats ont été comparés aux résultats obtenus par d’autres équipes in vivo,
ainsi qu’a des simulations de références conduites avec des suspensions de particules
circulaires, rigides et monodisperses. Nous retrouvons les mêmes tendances que celles
décrites dans ces précédentes études : l’effet de séparation de phase est d’autant plus
marqué que l’hématocrite est petit et que la taille des canaux est petite. Des régimes
différents apparaissent selon la géométrie de la bifurcation. Ainsi pour une géométrie
comportant trois canaux de section 20µm×20µm, nous observons une influence plus
importante de l’hématocrite sur l’effet de séparation de phase que ce qui a pu être rap-
porté in vivo. Pour une géométrie de bifurcation comportant un canal d’entrée de section
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20µm×20µm et deux canaux de sortie de section 10µm×10µm, c’est l’effet de sépara-
tion de phase qui est plus marqué que celui prédit par une approche empirique in vivo,
mais l’influence de l’hématocrite semble très peu importante. Les différences observées
selon la géométrie de bifurcation pourraient être associées aux différences de régimes
d’écoulement entre les canaux de section 20µm×20µm et 10µm×10µm. Toutefois, nous
ne disposons pas d’assez de points de données expérimentaux pour quantifier cet effet
avec certitude. Une perspective immédiate est donc la reprise des expériences, grâce au
protocole expérimental opérationnel développé pour caractériser l’effet de séparation de
phase. Par ailleurs, la base de données expérimentales dont nous disposons actuellement,
nous permettrait de réaliser l’étude de la trajectoire des globules rouges à la bifurcation,
ou encore d’évaluer la longueur de relaxation telle, qu’après la bifurcation, la distribution
spatiale des globules rouges redevienne symétrique dans la largeur du canal. Il serait, par
la suite, également intéressant de quantifier l’influence de l’agrégation ou de la rigidifi-
cation des globules rouges sur l’effet de séparation de phase, à l’aide de modifications de
la composition du fluide suspendant (ajout de fibrinogène ou de dextran, par exemple).
134
Glossaire
Artère : vaisseau qui amène le sang du cœur vers les tissus.
Artériole : petite artère.
Capillaire : les plus fins et plus petits vaisseaux sanguins qui conduisent le sang des
artérioles aux veinules et constituent les sites des échanges de gaz, de cellules ou de
liquide entre le sang et les tissus.
Cellules endothéliales : cellules qui constituent l’endothélium, la couche la plus
interne de la paroi des vaisseaux sanguins, en contact avec le sang.
Cellules musculaires lisses : cellules contractiles situées dans la paroi de certains
vaisseaux sanguins. Ces cellules permettent aux vaisseaux de se dilater ou de se contracter
de façon active.
Exogène : extérieur à l’organisme.
Endogène : synthétisé par l’organisme lui-même.
Globules rouges : également appelés hématies ou érythrocytes, cellules sanguines dé-
pourvues de noyau, dont l’intérieur est riche en hémoglobine et qui assurent le transport
des gaz respiratoires.
Hématocrite : fraction volumique de globules rouges circulant dans le sang.
Hématocrite de tube : rapport entre le volume de globules rouges et le volume de
sang total contenu dans un vaisseau.
Hématocrite de débit : rapport entre le débit de globules rouges et le débit de sang
total qui alimente un vaisseau.
Hémodynamique : dynamique du sang, propriétés physiques de l’écoulement san-
guin en mouvement dans le système cardiovasculaire.
Hémoglobine : protéine dont la principale fonction est le transport du dioxygène
dans l’organisme. Elle se trouve essentiellement à l’intérieur des globules rouges.
Macrocirculation : sous-ensemble du système de circulation sanguine, dont la princi-
pale fonction est le transport du sang depuis et vers les tissus. Le diamètre des vaisseaux
y est supérieur à 150µm.
Microcirculation : sous-ensemble du système de circulation sanguine où s’effectuent
les échanges gazeux et liquidiens. Le diamètre des vaisseaux y est inférieur à 150µm.
Plasma : composant liquide du sang dans lequel les cellules sanguines sont en sus-
pension.
Veine : vaisseau qui amène le sang des tissus vers le cœur.
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Glossaire
Veinule : petite veine.
Viscosité apparente : pour un fluide circulant dans un vaisseau, c’est la viscosité
du fluide newtonien circulant dans un tube de même diamètre, de même longueur, sous
la même différence de pression, et avec le même débit.
Viscosité relative : viscosité apparente normalisée par la viscosité du plasma.
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Annexe A
Plans des micro-canaux
Nous donnons ici le détail de l’architecture des moules contenant les micro-canaux
droits et les micro-bifurcations.
A.1 Micro-canaux uniques, droits
La figure A.1 présente l’architecture des micro-canaux utilisée pour réaliser le masque
verre-chrome (a) et le détail d’un micro-canal (b). 4 masques sont réalisés avec la même
architecture mais avec des tailles différentes, ils servent à fabriquer les moules en SU8
contenant le motif des canaux en positif. Pour le moule contenant les canaux de 5 µm
de haut, la largeur est de 50 µm pour les canaux d’alimentation et de drainage et de
5 µm pour le canal central. Pour le moule contenant les canaux de 10µm de haut, ces
dimensions sont de 50 et 10µm. Pour les canaux de 20µm de haut, ces dimensions sont
de 100 et 20µm. Enfin, pour les canaux de 40µm de haut, ces dimensions sont de 100 et
40µm. Les trous d’alimentation aux extrémités des micro-canaux ont un diamètre de 1
mm. Les canaux d’alimentation et de drainage ont une longueur de 15 mm, et la partie
centrale de 8 mm.
A.2 Micro-bifurcations
La figure A.1 présente l’architecture des micro-canaux pour les deux masques verres
chromes utilisés pour la réalisation du moule contenant le réseau de micro-bifurcations et
contenant également quelques canaux uniques, avec des canaux de hauteur 10µm (figure
A.1, A) ou 20µm (figure A.1, B). Les deux carrés présents sur le schéma sont les mires
permettant l’alignement du moule et du masque lors du processus de photolithographie.
Les canaux qui ont une hauteur de 10 µm sur le moule, ont une largeur de 50 µm pour
les canaux d’alimentation et de drainage et de 10 µm pour la partie fine. Les autres, ont
une largeur de 100 µm pour les canaux d’alimentation et de drainage et 20 µm pour la
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a)
b)
Figure A.1: Plan des masques des micro-canaux uniques droits (a) et détail d’un canal
(b)
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A.2 Micro-bifurcations
partie fine. Le détail d’une bifurcation a étét présenté en section 2.1.1.
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(A)
(B)
Figure A.1: Plan des masques des micro-bifurcations. (A) : masque pour la première
couche de résine de hauteur 10µm, (B) : masque pour la deuxième couche de résine de hauteur
10µm (hauteur finale 20µm).
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Annexe B
Milieu de suspension des globules
rouges
Le milieu de suspension des globules rouges est composé de GASP (Glucose Albumine
Sodium Phosphate) et d’Optiprep (Axis-Shield), cf. chapitre 2. Nous devons déterminer
les proportions de GASP et d’Optiprep nécessaires dans le milieu final pour que la densité
du milieu soit la même que celle des globules rouges (afin d’éviter que les globules rouges
ne sédimentent). La densité des globules rouges est comprise entre 1,09 et 1,11 g/mL.
Les étapes de la détermination des proportions de GASP et d’Optiprep nécessaires pour
être en isodensité avec les globules rouges sont détaillées ci-dessous.
1/ Préparation d’une solution stock : 90 % Optiprep + 10 % de milieu GASP concentré
10 fois. Ceci permet d’obtenir une solution de salinité identique à celle du GASP. Vérifier
que le pH de la solution stock est égal à 7,4, sinon l’ajuster avec du HCl.
2/ Dilution de la solution stock avec du milieu GASP pour différentes proportions de
solution stock et de GASP, correspondants à des solutions de densités différentes.
3/ Mise en suspension de globules rouges dans ces différents milieux, centrifugation et
sélection du milieu qui donne la densité la plus proche de celle des globules rouges. Dans
le cas présenté en figure B.1, le milieu c est choisi car c’est celui pour lequel les globules
rouges sont répartis dans tout l’aliquote après centrifugation. Le milieu de suspension a
donc la même densité que les globules rouges.
4/ Milieu final retenu : 35% solution stock/65% GASP. La densité du milieu est
mesurée et vaut 1.09 g/mL.
5/ Vérification de l’aspect des globules rouges (visualisation au microscope), qui per-
met de vérifier la bonne osmolarité du milieu et vérification qu’ils ne sédimentent pas
dans le réservoir lors des expériences.
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Figure B.1: Suspensions de globules rouges centrifugées dans un milieu composé de : a)
0% Solution stock, 100% GASP, b) 25% Solution stock, 75% GASP, c) 35% Solution stock,
65% GASP, d) 45% Solution stock, 55% GASP. Les densités des milieux sont : a) 1,02 g/mL
b) 1,07 g/mL, c) 1,10 g/mL, d) 1,13 g/mL.
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Calculs d’incertitudes
Nous détaillons ici le calcul des incertitudes sur la mesure des débits de globules rouges
à partir du profil de vitesse maximale obtenu par dual-slit et de l’hématocrite de tube
obtenu par comptage (section 3.3). La majorité de nos mesures d’hématocrite de tube
ont été réalisées par comptage. De plus, la technique photométrique et la technique par
déduction sont basées sur la méthode de mesure de l’hématocrite par comptage. Nous
considérons donc seulement les incertitudes sur la méthode de comptage pour mesurer
Ht. Nous évaluons également les incertitudes sur la mesure du débit fractionnaire de
globules rouges F iGR = QiGR/QeGR. Par ailleurs, il nous est difficile d’évaluer les incerti-
tudes sur les débits de fluide suspendant (et donc sur les débits fractionnaires de sang
total), car nous avons fait des hypothèses fortes sur la forme du profil de vitesse du fluide
suspendant. Nous n’estimons donc pas les incertitudes sur cette mesure.
Pour une grandeur a, nous considérons l’incertitude absolue4a et l’incertitude relative
4a/a. L’incertitude relative de la grandeur c = a × b est 4c
c
=
√√√√(4a
a
)2
+
(4b
b
)2
.
Nous détaillons, dans un premier temps, le calcul de l’incertitude relative sur le débit
de globules rouges 4QGR/QGR, puis celle sur le débit fractionnaire de globules rouges
4FGR/FGR.
C.1 Incertitude sur la mesure du débit de globules
rouges
Le débit de globules rouges, lorsqu’il est mesuré à partir du profil de vitesse maximale
obtenu par dual-slit et de l’hématocrite de tube, est égal à (cf. section 3.3) :
QGR = V0 × S ×
(
1− B3
)2
×Ht. (C.1.1)
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– V0 (en µm/s) est la vitesse maximale des globules rouges mesurée par dual-slit,
que nous pouvons décomposer en : V0 = Ls/ (Tmax × δ), où Ls est la distance
de séparation des slits (en pixels), Tmax est le décalage temporel qui maximise la
corrélation (en s) et δ est la calibration spatiale du système optique en pixels/µm.
– S (µm2) est la surface de la section droite du canal et est égale à W 2 où W est
la largeur du canal en µm et W = Wp/δ, avec Wp la largeur du canal mesurée en
pixels.
– B est le paramètre d’aplatissement du profil, obtenu par ajustement des résultats
expérimentaux suivant l’équation 3.1.
– Ht est l’hématocrite de tube, et peut être décomposé en : Ht =
N × VGR
Vcanal , où N est
le nombre moyen de globules rouges comptés dans un volume de canal Vcanal (µm3)
, et VGR est le volume d’un globule rouge (µm3). Le volume du canal en µm3 est :
Vcanal = W 2p × L/δ3, où L est la longueur de canal considérée (en µm).
Le débit de globules rouges peut donc être réécrit :
QGR =
Ls
Tmax × δ ×
W 2p
δ2
×
(
1− B3
)2
× N × VGR
W 2p × L/δ3
(C.1.2)
Après simplification en considérant tous les termes qui entrent en jeu dans la mesure
de QGR, nous écrivons l’incertitude relative comme égale à :
4QGR
QGR
=
√√√√(4Ls
Ls
)2
+
(4Tmax
Tmax
)2
+ 2
(4X
X
)2
+
(4N
N
)2
+
(4VGR
VGR
)2
+
(4L
L
)2
,
(C.1.3)
où 4X
X
est l’incertitude sur le facteur
(
1− B3
)
.
Nous détaillons, à présent, le calcul de chacun des termes ci-dessus.
– 4Ls
Ls
: Ls est mesurée à 1 pixel près et nous considérons que pour tous nos calculs
de dual-slit Ls vaut 280 pixels. En effet, pour δ = 4, 32 pixels/µm, cette valeur de
Ls correspond à plus de 7 fois la taille d’un globule rouge (distance nécessaire pour
que le calcul de corrélation converge). Nous avons donc 4Ls
Ls
= 1280 = 0, 00357 .
– 4Tmax
Tmax
:4Tmax dépend de la résolution temporelle du système et vaut 1/F , où F est
la fréquence d’acquisition de la séquence d’images considérée. La vitesse V0 mesurée
dépend de la valeur de Tmax et vaut V0 =
Ls
Tmax × δ . Pour chaque débit mesuré,4Tmax
Tmax
est calculé et vaut 4Tmax
Tmax
= 1
F × Tmax , avec Tmax =
Ls
V0δ
= 280
V0 × 4, 32 , V0
étant exprimée en µm/s.
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– 4X
X
: au vu de nos mesures dans tous nos micro-canaux, nous estimons que l’erreur
sur B est de ±0, 05 (sans unité). Avec X = 1−B/3, nous obtenons 4X = 0, 017.
– 4N
N
: d’après nos mesures de comptage de globules rouges, l’erreur sur le nombre
moyen de globules rouges dans un volume Vcanal = S×L , est de 4N = 2 globules.
De plus, N = Ht × S × LVGR , avec VGR = 92 µm
3et L = 140µm. Donc 4N
N
=
1, 32× 1
Ht × S , S étant exprimée en µm
2.
– 4VGRVGR : le volume des globules rouges est donné égal à 92µm
3 ±2µm3dans la litté-
rature, et donc 4VGRVGR = 0, 0217.
– 4L
L
: la longueur de canal considérée pour mesurer l’hématocrite par comptage est
de 600 pixels, ce qui correspond à environ L = 140µm. La précision sur L est de 1
pixel (soit 1/4, 32µm) , nous avons donc : 4L
L
= 1600 = 0, 0017 .
Grâce aux relations ci-dessus, nous déterminons une erreur relative moyenne 4QGR
QGR
égale à 16,5 % en moyenne (pour tous nos canaux de section carrée) et qui est princi-
palement due aux erreurs sur la mesure d’hématocrite. En effet, le terme prédominant
dans le calcul de 4QGR
QGR
est 4N
N
et ce terme est d’autant plus grand que l’hématocrite
mesuré est petit.
C.2 Incertitude sur la mesure du débit fractionnaire de
globules rouges
Lorsque nous considérons maintenant le débit fractionnaire de globules rouges F iGR =
QiGR
QeGR
, et que nous reprenons l’équation C.1.2, les incertitudes sur Ls, VGR et L se sim-
plifient et nous avons :
4F iGR
F iGR
=
√√√√(4T imax
T imax
)2
+ 2
(4X i
X i
)2
+
(4N i
N i
)2
+
(4T emax
T emax
)2
+ 2
(4Xe
Xe
)2
+
(4N e
N e
)2
,
(C.2.1)
où l’exposant i fait référence à la branche fille i et l’exposant e à la branche d’entrée.
Nous déterminons ainsi une erreur relative moyenne sur le débit fractionnaire de globules
rouges égale à 22% en moyenne (pour toutes nos micro-bifurcations).
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Annexe D
Comparaison des profils de vitesse
obtenus par dual-slit, et par
interférométrie par rétroinjection
optique
La technique d’OFI (Optical Feedback Interferometry) a déjà été validée pour me-
surer des profils de vitesse dans des canaux de 300 µm de diamètre et plus (cf. section
1.3.1.2), mais sa faisabilité dans de petits canaux restait à démontrer. Dans les micro-
canaux de section 100µm×20µm, nous avons comparé le profil de vitesse obtenu par la
technique de dual-slit et d’OFI, appliquées à l’écoulement de particules de latex diluées
(0,1% v/v) suspendues dans un fluide newtonien, dans une configuration expérimentale
pour laquelle la dual-slit a déjà été validée. Ce travail, issu d’une collaboration entre le
LAAS et l’IMFT, a fait l’objet d’une publication pour le 37ème congrès de la société de
biomécanique, reproduite ci-après.
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1. Introduction
The dynamics of blood flow in microvascular networks
is of great importance in the exchange of nutrient and
waste substances between blood and living tissues. In these
vessels of diameter less than 100mm, the development of
quantitative methods for measuring the velocity of red blood
cells (RBCs) is still challenging. In this context, the dual-
slit (DS) technique, a temporal correlation technique first
introduced by Wayland and Johnson (1967), is commonly
used. Our group has recently shown that, provided that
several operational conditions are fulfilled, this technique
can provide a precisemeasurement of the transverse velocity
profile of RBCs, i.e. along the x-axis, as shown in Figure 1.
The measured velocities are maximal velocities in the depth
of the channel, i.e. y direction (Roman et al. 2012). However,
this technique requires expensive equipment (high speed
camera), and the related data-treatment is time consuming.
Moreover, the duration of the acquisition is long (typically
2–40 s). For these reasons, on linemeasurements, especially
in cases of transient regimes, are not possible. The aim of this
work was to determine whether optical feedback inter-
ferometry, a new optical technique in the microfluidic
domain which is based on the optical feedback effect in laser
diodes, can be used to perform quantitative measurements of
RBCs velocity in channels with diameters less than 100mm.
Optical feedback interferometers (OFIs) are indeed
compact, low cost and simple sensors. They are known for
providing much shorter response times than DS, currently
lower than 10 ms, while keeping the precision of traditional
Laser Doppler Interferometers. This technique has been
previously applied and validated to measure velocity profiles
in 300mm diameter channels (Nikolic et al. 2011), but its
feasibility in smaller channels is still to be demonstrated. For
that purpose, the velocity profiles obtained by OFI and DS
are compared, using polydimethylsiloxane (PDMS) micro-
channels and spheric monodisperse particle suspensions in
set-up configurations where the DS has been previously
validated (Roman et al. 2012).
2. Methods
Particle suspensions (0.1%(v/v)) are prepared from a
concentrated stock solution of 4mm diameter latex micro-
spheres (InvitrogenTM, Life Technologies, Saint Aubin,
France).
The flow is controlled in rectangular PDMS micro-
channels of size 20 £ 100mm using a syringe pump (PHD
22/2000 Harvard Apparatus, Holliston, MA) and Hamilton
Gastight (Bonaduz, Switzerland) glass syringes.
First, the DS technique is applied. In this technique,
the channel under study is transilluminated and two photo-
sensors (slits) are positioned, separated by a known
distance, Ls, along the vessel axis (z direction in Figure 1).
In our case, the slits are regions of interest (1 £ 3 pixels2)
on images of particle flows recorded using a high speed
video camera (PCO Dimax). The time modulation of light,
produced by the passage of the particles flowing through
the channel, is deduced by performing the sum of grey
levels in both slits at each time step. For various distances
Ls between the two slits, a cross correlation velocity,
Vds ¼ Ls/Td, is obtained, where Td is the time delay for
which the cross-correlation between the two signals is
maximum. For an optimal Ls (Roman et al. 2012), the
final velocity at a given point on the x-axis represents the
maximal velocity in the y direction. Finally, the slits are
successively positioned in the x direction to obtain a profile
of RBCs maximal velocities.
Then, the OFI technique is applied to the same
microfluidic set-up. The optical feedback effect occurs
when a portion of the light emitted from a laser is reflected
from an external target and reenters the laser cavity
(Petermann 1995). For flow measurement, light scattered
from a single moving particle that is suspended in a fluid is
shifted in frequency by the Doppler effect. The light
suffering from optical feedback mixes with the initial
light, causing optical interferences inside the laser cavity.
By amplifying and analysing the laser junction voltage
in the frequency domain, the velocity of the particle can
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be calculated (Riva et al. 1972). The OFI dedicated
experimental set-up was as follows. The laser was a
commercial Firecomms vertical cavity surface-emitting
laser (VCSEL) lasing at 667 nm. A dual-lens system has
been used to minimise the sensing volume, and therefore to
improve spatial resolution. The optical head was mounted
on a computer-controlled 3-axis motorized micrometer
translation stage, and the focus point was stepped through
the channel along the x-axis to reconstruct the flow profile.
The VCSEL terminal voltage was AC-coupled to a low
noise amplifier module and then fed into an analog-to-
digital converter for digital signal processing on computer.
For practical purpose, optical system collects light
backscattered from a number of different particles. There-
fore, the frequency spectrum contains a distribution of
frequencies, which corresponds to a distribution of particle
velocities. For this configuration, the maximum velocity in
the sensing volume can be associated with the 3dB cut-off
frequency of the Doppler spectrum (Riva et al. 1972).
Both experimental set-ups are represented in Figure 1
As shown by Roman et al. (2012), in the conditions of this
experiment for the DS technique, the measured velocity
at each point in the x direction corresponds to the maximal
velocity in the depth of the channel (y direction). Similarly,
due to the optical configuration, the maximal velocity in
the depth of the channel is also measured by the OFI
technique.
3. Results and discussion
In order to validate the OFI technique, the laser spot was
first focused in the middle of the channel, and the pumping
rate was set from 0.1 to 1ml/min. The cut-off frequency
position varies linearly with the flow rate, showing good
agreement with theory (data not shown).
Both reconstructed profiles, and the Newtonian theor-
etical profile (Patzek and Silin 2001), normalised by the
maximal measured velocity, are plotted in Figure 2. The
profile shapes are similar for the two techniques showing
that OFI is suitable for measuring velocity distributions in
such channels.
These preliminary results demonstrate the feasibility
of OFI measurement in microchannels of size below
100mm. The next step is to use both sensing techniques
simultaneously in the same experiment in order to perform
quantitative comparisons. The technique is then applied on
RBCs flow. This promising low-cost technique brings the
possibility of real-time applications, such as in vivo blood
flow measurements. Moreover, OFI technique may have
the potential for simultaneous measurement of haematocrit
(RBCs volume fraction).
Acknowledgements
This work has been partly supported by BQR 2011 INPT VLAM
and GDR CNRS 2760. We also thank David Bourrier from
‘Plate forme technologique du LAAS-CNRS’.
References
Nikolic M, Lim YL, Wilson SJ, Rakic AD, Campagnolo L,
Perchoux J, Bosch T. 2011. Flow profile measurement in
micro-channels using changes in laser junction voltage due to
self-mixing effect. Sensors IEEE. 1394–1397.
Patzek TW, Silin DB. 2001. Shape factor and hydraulic
conductance in noncircular capillaries I: one-phase creeping
flow. J Colloid Interface Sci. 236:295–304.
Petermann K. 1995. External optical feedback phenomena in
semiconductor lasers. IEEE J Quantum Electron. 1:480–489.
Riva C, Benedek GB, Ross B. 1972. Laser Doppler
measurements of blood-flow in capillary tubes and retinal
arteries. Invest Ophthalmol. 11:936.
Roman S, Lorthois S, Duru P, Risso F. 2012. An optimized
technique for red blood cells velocity measurement in
microvessels. accepted to be published in J. Biomech.,
abstracts of the 18th Congress of the European Society of
Biomechanics.
Wayland H, Johnson PC. 1967. Erythrocyte velocity measure-
ment in microvessels by a two-slit photometric method.
J Appl Physiol. 22:333–340.
Figure 1. OFI (left) and DS (right) set-ups.
Figure 2. Normalised profiles of maximal velocity measured in
a rectangular PDMS channel (100 £ 20mm), using OFI (blue
dashed curve) and DS (red plotted curve).
Computer Methods in Biomechanics and Biomedical Engineering 105
D
ow
nl
oa
de
d 
by
 [I
ns
tit
ut 
Na
tio
na
l P
oly
tec
hn
iqu
e d
e T
ou
lou
se
 ] 
at 
12
:06
 30
 O
cto
be
r 2
01
2 

